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Ästhetik ist in der Zahnmedizin ein zunehmend wichtiges Thema. Insbesondere  in ästhetisch 
sichtbaren Bereichen, aber auch im Seitenzahnbereich kommen vermehrt zahnfarbene 
Restaurationen zum Einsatz. Probleme entstehen, wenn beim Patienten aus wirtschaftlichen 
Gründen oder aufgrund Allergien keines der herkömmlichen Materialien, wie 
Metalllegierungen, Keramik oder deren Kombination zum Einsatz kommen können.  
Aus diesem Grund werden Hochleistungspolymere wie Polyaryletherketone (PAEK) dank 
ihren mechanischen und physikalischen Eigenschaften sowie Biokompatibilität [1, 2] 
vermehrt in der Zahnmedizin verwendet. PAEK sind in einigen Sparten der 
Automobilindustrie, Luft- und Raumfahrttechnik schon seit Jahren etabliert. Auch in 
medizinischen Bereichen werden PAEK-Werkstoffe beispielsweise als 
Knochenersatzmaterial benutzt [3]. Die chemische Struktur von PAEK-Werkstoffen 
gewährleistet eine hohe Festigkeit, Steifigkeit sowie Hydrolysebeständigkeit [1, 4, 5]. Im 
Vergleich zu dem gängigen Prothesenkunststoff auf Polymethylmethacrylatbasis (PMMA) 
oder Kompositen auf Dimethacrylatbasis (DMA) ist in PAEK-Werkstoffen kein 
Restmonomer evaluierbar, welches zu allergischen Reaktionen führen kann [6]. 
Auf Molekularebene bestehen PAEK aus einer Kette von aromatischen Grundgerüsten, 1,4-
Phenylen-Einheiten, verbunden durch funktionelle Keto- und Ethergruppen [7]. Allerdings 
unterscheiden sich die mechanischen Eigenschaften der unterschiedlichen Vertreter dieser 
Gruppe in Abhängigkeit des Verhältnisses von Keton- zu Ethergruppen [1, 5]. Je größer die 
Anzahl von Keton- zu Ethergruppen, umso steifer ist das Material, und die Glasübergangs- 
und Schmelztemperatur sind höher [8-10]. Dies führt zu Modifikationen wie 
Polyetheretherketon (PEEK) oder Polyetherketonketon (PEKK). Allerdings ist die Farbe 
dieser Materialien ein Nachteil für die Ästhetik, weshalb diese zumindest in ästhetisch 
sichtbaren Bereichen verblendet werden müssen. Dafür ist ein stabiler Verbund zwischen 
Gerüst- und Verblendmaterialien von größter Bedeutung. Die Literatur verschafft einen 
Überblick über Verbundfestigkeitsmessungen von PAEK zu Verblend- und 
Befestigungskompositen, Verbund zum Prothesenkunststoff auf PMMA-Basis wurde aber 
bisher nicht untersucht [11-19]. 
In dieser Untersuchung wurde die Verbundfestigkeit zwischen PEKK und zwei 
Verblendkunststoffen auf DMA-Basis und einem Kunststoff auf PMMA-Basis getestet. Dabei 
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wurde die PEKK-Oberfläche unterschiedlich vorbehandelt. Jeder der Prüfkörper wurde 
korundgestrahlt, um eine mikromechanische Retention zu erzielen. Zusätzlich dazu wurde 
Oberflächenbehandlung mit Kaltplasma bei einem Teil der Prüfkörper angewandt. Außerdem 
wurden unterschiedliche Adhäsivsysteme benutzt; der Einfluss einer zusätzlichen Schicht 
eines dünnflüssigen Opakers wurde ebenfalls untersucht. Die Verblendkunststoffe auf DMA-
Basis wiesen unterschiedliche Viskositäten auf. Der Zugversuch erfolgte initial und nach der 
thermischen Alterung. Als Kontrollgruppe wurde eine Gruppe ohne 





















Polyaryletherketone (PAEK) ist eine relativ neue Gruppe der Hochleistungsthermoplaste. Die 
Biokompatibilität von PAEK-Werkstoffen ist bereits seit vielen Jahren bewiesen [20], seitdem 
wurden PAEK-Werkstoffe zunehmend für Implantate in der Traumatologie sowie als 
orthopädische und Wirbelsäulenimplantate angewandt [1, 5]. Dank dem Fortschritt der 
Technologie in diesem Gebiet werden PAEK-Werkstoffe auch im zahnmedizinischen Bereich 
mit steigender Beliebtheit zum Einsatz gebracht: einerseits als Gerüst für Kronen und 
Brücken [21, 22], als Prothesenbasen [23] und Prothesenklammern [24], zum anderen auch 
als Implantat-Abutement [16, 25] und Teleskope [26, 27]. Ebenso können alle NEM-
Indikationen im distalen Seitenzahnbereich mit Onlays und Vollkronen aus PAEK versorgt 
werden [3]. Abbildung 1 zeigt unterschiedliche Darreichungsformen von PAEK in der 
Zahnmedizin. 
 
Abbildung 1 – Darstellung verschiedener Darreichungsformen von PAEK in der 
Zahnmedizin: Presspellets und unterschiedliche CAD/CAM-Rohlinge 
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Auf Molekularebene bestehen PAEK aus einer Kette aromatischer Grundgerüste, verbunden 
mit funktionellen Keton- und Ethergruppen [7]. Die chemische Struktur von 
polyaromatischen Ketonen gewährleistet Stabilität bei hohen Temperaturen (über 300 °C), 
hohe Beständigkeit gegen chemische Reize, ultraviolette wie radioaktive Strahlung und 
günstige Röntgentransluzenz [28], sowie Kompatibilität mit vielen Verstärkungsmitteln (wie 
z.B. Titandioxid). Zudem besitzen die Werkstoffe dank ihrer chemischen Struktur hohe 
Festigkeit, Steifigkeit und Hydrolysebeständigkeit [1, 4, 5]. All diese Eigenschaften wirken 
sich unter anderem für Luft- und Raumtechnik sehr attraktiv aus [7, 29], sind aber auch 
wichtig für das Gebiet der Medizintechnik. Dank der Anordnung und Länge der 
Verstärkungsfasern kann das E-Modul an verschiedene Werte, wie zum Beispiel an den der 
Knochenkortikalis (18 GPa), angepasst werden [30]. Prinzipiell gibt es mehrere 
Möglichkeiten der Herstellung von PAEK-Werkstoffen. In der Regel beschränkt man sich 
aber auf zwei Vorgehensweisen: die elektrophile Alkylierung, bei der Ether- über Keton-
Gruppen verbunden werden (Friedel-Crafts-Alkylierung), und die von der Firma ICI (Imperial 
Chemical Industries, London) im Jahr 1977 patentierte Vorgehensweise über eine nukleophile 
Verdrängungsreaktion (Abbildung 2) [1]. Diese Verfahrensweise bedient sich 
unterschiedlicher Bisphenole und ermöglicht so eine Herstellung von PAEK mit 
verschiedenen Eigenschaften [31, 32]. Daraus entstanden schließlich unterschiedliche 
Variationen wie z.B. PEK, PEEK, PEEEK, PEEKK, PEKK oder PEKEKK. Im Bereich der 
Zahnmedizin finden vor allem Polyetheretherketon (PEEK) und Polyetherketonketon (PEKK) 
Anwendung. 
 
Abbildung 2 – Neutrophile Verdrängungsreaktion bei der Herstellung von PEEK [33] 
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Die elektrophile Alkylierung wird auch Friedel-Crafts-Alkylierung genannt. Schon im Jahr 
1962 berichtete die Firma DuPont (Wilmington, USA) über eine erfolgreiche Synthese der 
vollständig aromatischen Polyetherketonketone (PEKK) mittels einer Friedel-Crafts-
Alkylierung. In dieser komplexen Reaktion wurde Isophthalsäuredichlorid, bzw. 
Terephthalsäuredichlorid mit Diphenylether kondensiert, wobei Nitrobenzol als 
Lösungsmittel und Aluminiumtrichlorid als Katalysator benutzt wurden (Abbildung 3) [34]. 
Dabei entstanden allerdings nur niedermolekulare Polymere (inhärente Viskosität   0,18 
dL/g). Im Jahre 1964 verkündete die Firma ICI in London eine erfolgreiche Synthese von 
Polyetherketon (PEK) mittels Selbstkondensation von p-Phenoxybenzoylchlorid, wobei 
Methylenchlorid als Lösungsmittel benutzt wurde (IV   0,5 dL/g) [35]. Die durch 
Aluminiumchlorid kalalysierte Polykondensation von Diphenylether mit einer Kombination 
von Terephthal- und Isophthalsäuredichlorid ist ein kostengünstiger Weg für die Herstellung 
von PAEK-Werkstoffen. Allerdings erfolgt diese Reaktion mit einem Überschuss von 
Aluminiumchlorid in nichtbasischen Lösungsmitteln, wie 1,2-Dichlorethan, Dichlormethen, 
o-Chlorobenzen [36]. Die Unlöslichkeit von Polymeren in diesen Lösungsmitteln limitiert 
damit die Herstellung von hochmolekularen Polymeren. Um die Stabilität zu verbessern, ist 
also eine Nachbehandlung durch ortho-Alkylierung oder Alkylierung der aromatischen Ketten 
notwendig [37].  
 
 
Abbildung 3 – Kondensationsreaktion bei der Herstellung von PEKK [34] 
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Untersuchungen zeigten, dass bei der Polymerisation mit einem Überschuss von 
Aluminiumchlorid unter Komplexbildung mit einer Lewis-Base wie Dimethylformamid 
(DMF), Lithiumchlorid oder Dimethylsulfon saubere, hochmolekulare Polymere entstehen. 
Diese sind schon bei oder unter der Raumtemperatur stabil [38, 39]. Als Beispiel kann man 
eine Herstellung von Polyetherketon (PEK) mit einer inhärenten Viskosität von 1,37 dL/g 
angeben. p-Phenoxybenzoyl wurde beim  Überschuss von Aluminiumchlorid und Phenylether 
in Anwesenheit von DMF polymerisiert, was PEK seine Eigenschaften verleiht [40]. 
Alternativ kann Polyetherketonketon (PEKK) auch durch Kondensation von Isophthal- 
und/oder Terephthalsäuredichlorid mit isolierten Zwischenprodukten wie 4,4-
Diphenoxytherephthalsäurephenon und 4,4-Diphenoxyisophthalsäurephenon hergestellt 
werden. Diese Verfahrensweise ergibt saubere hochmolekulare Polymere, vor allem in 
Anwesenheit von Aluminiumchlorid. Dieser PEKK-Kopolymer wurde auch von der Firma 
DuPont hergestellt und ist durch einfache Verarbeitung und hohe thermische Stabilität 
gekennzeichnet [41]. Auch Polyphosphorsäure kann als Lösungsmittel bei der Herstellung 
von hochmolekularen PAEK-Werkstoffen benutzt werden [42]. Die Überlegung dabei ist, 
dass die Säure die Polymere durch Protonierung der Carbonylgruppen auflöst und diese 
Herstellung somit ermöglicht [32]. Es wurden ebenso Verfahren mit starken Säuren 
entwickelt: zum einen mit Flusssäure (HF) als Lösungsmittel und Bortrifluorid (BF3) als 
Katalysator [43] und zum anderen mit Trifluormethansulfonsäure als Katalysator für 
Carbonsäure mit aktiviertem Phenylether [44]. Diese beiden letztgenannten Möglichkeiten 
sind aber wegen ihrer schwierigen Reaktionsbedingungen und hohen Kosten für die Industrie 
eher uninteressant. 
 
2.1.1. Polyetherketonketon (PEKK) 
 
Polyetherketonketon (PEKK) ist ein semikristallines Hochleistungspolymer der PAEK-
Familie – mit einer hohen Beständigkeit gegenüber Wärme, chemischen Reizen und 
mechanischen Belastungen [28, 45]. Die chemische Formel von PEKK ist in der Abbildung 4 
zu sehen. Dieses semikristalline Polymer besteht aus zwei Phasen – einer amorphen und einer 
kristallinen Phase. Der kristalline Anteil hängt von der thermalen Verarbeitung ab. PEKK, 
genauso wie PEEK kann unterschiedlich verarbeitet werden: durch rechnerunterstütztes 
Konstruieren und Fertigung (CAD/CAM – Computer-aided design/ Computer-aided 
manufacturing) aus entsprechenden Rohlingen gefräst, oder presstechnisch mittels der dazu 
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passenden speziellen Pressöfen [1, 46]. Die jeweilige Verarbeitungsmethode wirkt sich 
allerdings auf die mechanischen Eigenschaften aus. Es wird davon ausgegangen, dass das 
Verhalten von PEKK dem Verhalten von PEEK ähnelt. Dabei zeigt eine Untersuchung, dass 
die gefrästen Brückenkonstruktionen durchaus höhere Bruchlastwerte aufweisen (2354 N) als 
die aus Granulat gepressten Brücken (1738 N) [47]. 
  
Abbildung 4 – Chemische Strukturformel von Polyetherketonketon (PEKK) [32] 
 
Die technischen Daten von Polyetherketonketon und zwei Polyetheretherketonarten werden in 
Tabelle 1 angegeben (Herstellerangaben).  
 
Tabelle 1 – physikalische Eigenschaften von PEKK und zwei Arten von PEEK 
(Herstellerangaben) 






Druckfestigkeit in MPa 246  n.a. 118 
Biegefestigkeit in MPa 200  >150 170 
Biegemodul in GPa 5.0 n.a. 4.1 
E-Modul in GPa 5.1  4 4 
Zugfestigkeit in MPa 115  n.a. 100 
Schmelzpunkt in °C 363  340 343 
Dichte in g/cm
3
 1.4  1.3 1.3 
Wasseraufnahme in μg/mm3 8.7  6.5 5 
Löslichkeit in μg/mm3 0.2  0.3 n.a. 
Härte (DIN EN ISO 2039-
1) MPa 
252  n.a. n.a. 
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Durch Kondensation von Isophthal- und/oder Terephthalsäuredichlorid mit isolierten 
Zwischenprodukten wie 4,4-Diphenoxytherephthalsäurephenon und 4,4-
Diphenoxyisophthalsäurephenon kann PEKK ebenso hergestellt werden. Diese Möglichkeit 
liefert saubere hochmolekulare Polymere, vor allem wenn Aluminiumchlorid (AlCl3) bei der 
Reaktion anwesend ist. Dieses PEKK-Kopolymer wurde auch von der Firma DuPont 
hergestellt und ist durch einfache Verarbeitung und hohe thermische Stabilität gekennzeichnet 
[41]. Die Firma DuPont hat inzwischen ihre PEKK-Produktion für medizinische Zwecke 
abgebrochen [1]. Zur Zeit wird dieser Bereich von der Firma Oxford Performance Materials 
(OPM, South Windsor, USA) abgedeckt. Im dentalen Bereich hat sich die Firma 
Cendres+Métaux SA (Biel/Bienne, Schweiz) die exklusiven Rechte für festsitzende 
Versorgungen bis zum Jahr 2028 gesichert und vertreibt den entsprechenden PEKK-
Werkstoff unter dem Namen Pekkton®Ivory. Dieser wird zur Optimierung der mechanischen 
Eigenschaften zusätzlich mit Titanoxid dotiert. Seit 2012 ist PEKK für den temporären [46, 
48] und seit 2013 auch für den dauerhaften Zahnersatz [3] zugelassen. Dieser lässt sich durch 
einen Pressvorgang bzw. mittels CAD/CAM-Technologie verarbeiten. Allerdings muss man 
davon ausgehen, dass sich die mechanischen Eigenschaften und Stabilität des Materials 
während des Pressvorgangs, ähnlich wie beim PEEK, negativ verändern [47]. 
Die Firma OPM vertreibt PEKK-Werkstoff als Implantat-Material für den kranialen, spinalen 
und den Gesichtsbereich, wobei diese Implantate individuell mittels 3D-Drucktechnologie an 
jeden Patienten angepasst werden können. Laut Herstellerangaben ist PEKK-Werkstoff – 
unter dem Namen OXPEKK vertrieben – biokompatibel nach ISO-Normwerten: ISO 10993-3 
(Prüfungen auf Gentoxizität, Karzinogenität und Reproduktionstoxizität), ISO 10993-5 
(Prüfungen auf In-vitro-Zytotoxizität), ISO 10993-6 (Prüfungen auf lokale Effekte nach 
Implantationen), ISO 10993-10 (Prüfungen auf Irritation und Hautsensibilisierung), ISO 
10993-11 (Prüfungen auf systemische Toxizität) und ISO 10993-18 (Chemische 
Charakterisierung von Werkstoffen).  
Da PEEK-Werkstoff im Vergleich zu PEKK-Werkstoff wesentlich verbreiteter ist, gibt es zu 
PEKK entsprechend nur eine sehr begrenzte Anzahl an wissenschaftliche Untersuchungen. 
Allerdings wird PEKK im medizinischen Bereich benutzt. Untersuchungen zeigen, dass 
PEKK für orthopädische Implantate genutzt werden kann [49] und nur minimale 
Entzündungszeichen aufweisen [50]. 
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2.1.1.1. Untersuchungen zur Dauerbruchlast 
 
Die Dauerbruchlast von dreigliedrigen, mit Verblendkunststoff (SR Nexco, Ivoclar Vivadent, 
Schaan, Liechtenstein) verblendeten Brücken und Einzelmolaren-Kronen wurde in Studien 
untersucht. Frakturen in der Verblendung bzw. Totalfrakturen der Restauration wurden dabei 
erst ab einer zyklischen Belastung von über 900 N festgestellt [48]. Folgende Untersuchungen 
bewiesen, dass die Stabilität der verblendeten (SR Nexco) PEKK-basierten Kronen über der 
Eigenstabilität der Zähne liegt. Dabei kam raus, dass die Stumpfmaterialien von großer 
Bedeutung sind. Die PEKK-basierten Kronen überlebten die Dauerbruchlast von 750 N, wenn 
sie auf Stümpfen befestigt wurden, die aus Co-Cr-Legierung hergestellt wurden. Die auf 
menschlichen Zähnen befestigten Kronen überlebten bereits die Dauerbruchlast von 600 N 
aufgrund der Eigenfestigkeit der Zähne nicht [51, 52]. Zudem wurde das Finite-Elemente-
Methode-simulierte biomechanische Verhalten von drei- und viergliedrigen PEKK-basierten 
Brücken geprüft. Dabei stellte sich heraus, dass das PEKK-Gerüst die Spannungen im Gerüst 
selbst reduzierte, wobei die Spannungen in der Verblendung erhöht wurden. Das 
Gerüstmaterial hatte dabei nur einen geringen Einfluss auf die Lastverteilung in dem 
umgebenen biologischen Gewebe. Die mechanischen Eigenschaften von PEKK 
demonstrierten somit, dass dieser im dentalen Bereich alternativ zu klassischen 
Gerüstmaterialien verwendetwerden kann [53]. Bruchlast von PEKK- Molarenkronen wurde 
erforscht und mit NEM-Legierung- (Tilite V, Talladium Inc., USA) und Zirkonoxid-basierten 
Kronen (InCeram YZ, Vita Zahnfabrik, H.Rauter & Co. KG) identischer Geometrien 
verglichen. Alle Kronengerüste wurden mit Komposit (Vita VM LC, Vita Zahnfabrik) 
verblendet. Es resultierte, dass PEKK-Kronen eine signifikant höhere Bruchlast (1939 N ± 
227 N) aushalten können als die mit demselben Material verblendeten Zirkonoxid-Kronen 
(1731 N ± 193 N), und dabei keinen signifikanten Unterschied zu den mit demselben Material 
verblendeten Metallkronen (2100 N ± 0 N) aufwiesen. Allerdings muss man kritisch 
betrachten, dass die Prüfmaschine (Lloyd LRX universal testing machine, Ametek Inc., 
Berwyn USA) eine Kraft von maximal 2100N ausüben kann [54]. Die Stabilität von PEKK 
nach Feuchtigkeitseinfluss wurde ebenso dokumentiert. Dabei wurde festgestellt, dass nach 
einer 9-monatigen Wasserlagerung von PEKK (82,7 MPa initial bzw. 66,2 MPa gealtert) bei 
50 °C die Biegefestigkeit keinen signifikanten Unterschied zu den Initialwerten betrug. Bei 
PEEK wurde hierbei bereits ein deutlicher Rückgang der Biegefestigkeit (98,6 MPa initial 
bzw. 29,7 MPa gealtert) beobachtet [55]. 
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2.1.1.2. Untersuchungen zur Retention 
 
Des Weiteren wurde beobachtet, dass die Retention der PEKK-basierten Prothesenklammern 
signifikant niedriger als die der CoCr-Klammern ist, aber dennoch für den klinischen Einsatz 
ausreichend ist. Dabei muss allerdings die Geometrie der Klammer unbedingt berücksichtigt 
werden: Um ausreichende klinische Retention (5 N – 10 N) zu gewährleisten, muss eine 
massivere Konstruktion der PEKK-Klammer erfolgen [24]. 
Das langfristige Retentionsverhalten von PEKK- (CM LOC, Cendres+Métaux) und 
Polyethylen-basierten (PE) Kunststofflocatoren (Locator, Zest Anchors, Escondido, 
Kalifornien, USA) für Hybridprothesen war ebenfalls Ziel der Forschung. Dabei wurde 
nachgewiesen, dass die PE-Matrize schon nach 5000 Ein- und Ausgliederungszyklen 
signifikant niedrigere Retentionskräfte aufwies als jene aus PEKK. Insgesamt 30000 Zyklen 
wurden durchgeführt. Für langfristige Anwendungen scheint somit die Kombination aus 
Titan-Patrize und PEKK-Matrize geeignet zu sein – auch bei Implantaten mit einer geneigten 
Implantat-Achse [56]. 
2.2.1.3. Untersuchungen zur Verbundfestigkeit 
 
Die Verbundfestigkeit zwischen zwei unterschiedlichen Arten von PEKK-Werkstoff bzw. 
faserverstärktem PEEK und Befestigungskomposit (Multicore Flow, Ivoclar Vivadent) nach 
unterschiedlichen Oberflächenvorbehandlungen wurde in der Vergangenheit dokumentiert. 
Die Zugversuch-Ergebnisse wiesen signifikant höhere Werte bei PEEK (bis zu 23,6 MPa) auf, 
als bei beiden Arten von PEKK (bis zu 18,0 MPa bzw. 15,6 MPa). Dabei waren die 
Ergebnisse unabhängig von der Vorbehandlungs- oder Lagerungsart. Die 
Oberflächenvorbehandlung hatte einen signifikanten Einfluss auf die Verbundfestigkeit, 
wobei die besten Werte erreicht wurden, wenn mit Rocatec Soft (3M ESPE) silikatisiert, mit 
Monobond Plus (Ivoclar Vivadent) silanisiert und mit Luxatemp Glaze & Bond (DMG, 
Hamburg) vorbehandelt wurde [19].  
2.2.1.4. Untersuchungen zu optischen Eigenschaften 
 
Farbe und Transluzenz von Zirkonoxid (InCeram YZ, Vita Zahnfabrik) und PEKK-Werkstoff 
liegen im gleichen Wertebereich, wenn diese mit dem gleichen Komposit (Vita VM LC, Vita 
Zahnfabrik) verblendet sind. Es gab allerdings in einer Untersuchung signifikante 
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Unterschiede zwischen diesen beiden Gruppen und dem mit Keramik (Vita VM9, Vita 




2.2.1. Einfluss von abrasiven Strahlmitteln auf die Oberfläche 
 
Das sogenannte Sandstrahlen bzw. Korundstrahlen dient dem Aufrauhen von Oberfläche und 
somit der Vergrößerung von dieser. Auch dient dieses Verfahren einer besseren Benetzbarkeit 
und dank der entstandenen Unterschnitte verbessert sich auch die mechanische Retention 
[58]. Als Abrasionsmittel wird üblicherweise Aluminiumoxid (Al2O3) in Form eines 
Korundsandes hergenommen. Dabei können die Partikel unterschiedlicher Größe sein  und 
beim unterschiedlichen Druck appliziert bzw. gestrahlt werden [16, 19, 58-61]. Die 
Überlegenheit von 110 μm- zu 50 μm-großen Korundpartikeln in Bezug auf 
Oberflächenrauhigkeit wurde in mehreren Untersuchungen bewiesen [13, 14, 21, 61]. Es 
wurde festgestellt, dass im Vergleich zum Ätzen der PEEK-Oberfläche mit Piranhasäure nur 
das Korundstrahlen (50 μm, 2 bar, 10 s) aufgrund einer ausreichenden mechanischen 
Verankerung verlässliche Verbundfestigkeit liefern kann [13]. Dass PEEK-Oberfläche durch 
eine abrasive Abstrahlung mit Al2O3 (50 μm, 2 bar, 10 s) im Vergleich zu Piranhasäure 
signifikant aufgeraut werden konnten, wurde in einer späteren Studie bestätigt [61]. Das steht 
im Gegensatz zu einer Untersuchung, die die Veränderungen der PEEK-Oberfläche nach 
Silikatisieren, Korundstrahlen und Ätzen untersucht und dokumentiert hat. In dieser Studie 
war ersichtlich, dass es zu keinem signifikanten Anstieg der Werte nach Korundstrahlen (50 
μm, 2 bar; 120 μm, 2,8 bar) und Silikatisieren (30 μm) kam. Anschließend wurde im 
Abscherversuch festgestellt, dass die Rauhigkeitswerte bei der Verbundfestigkeit initial eine 
wichtigere Rolle spielten, als nach der künstlichen Alterung, bei welcher der Einfluss von 
Adhäsivsystemen an Wichtigkeit zunahm [14]. 
Auch wurden Aufnahmen mittels Rasterelektronenmikroskop hergestellt. Es stellte sich dar, 
dass bei größeren 110 μm-Partikeln ein auffälligeres, gröberes Muster als bei kleineren 
Partikeln zu erkennen war [16, 58]. 
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Wenn die Korund-Partikel mit Siliziumdioxid (SiO2 bzw. Kieselsäure) beschichtet werden, 
wird dieses Verfahren als Silikatisieren bezeichnet. Beim Aufprall solcher Partikel wird eine 
SiO2-Schicht auf der Oberfläche hinterlassen. Dank darauf folgender Behandlung dieser 
Oberfläche mit Silan wird ein chemischer Verbund zwischen der anorganischen silikatisierten 
Oberfläche und organischem Kunststoff ermöglicht. Die Rauhigkeit und Muster sind 
allerdings von der Größe der Partikel und nicht von der Beschichtung abhängig [14, 16, 21]. 
2.2.2. Einfluss vom Plasma auf die Oberfläche 
 
Plasma ist ein teilweise ionisiertes Gas mit Ionen, Elektronen und neutralen Teilchen wie 
Atomen, Molekülen und Radikalen. Es wird oft als vierter Aggregatzustand bezeichnet [62]. 
Plasmen können zum Beispiel durch Radio-, Mikrowellenfrequenzen oder Hochspannung 
erzeugt werden [63]. Es wird schon lange für die Sterilisation von medizinischen Geräten, 
Verpackungen in der Lebensmittelindustrie, Implantate oder Blutkoagulation benutzt [64-69]. 
Es werden zwei Arten von Plasma unterschieden: warmes und kaltes Plasma. 
 Als kaltes Plasma wird ein Plasma bezeichnet, das zum Zeitpunkt der Applikation nicht 
wärmer als 40 °C ist [63]. Zu den Geräten, die kaltes Plasma produzieren können, gehören 
zum Beispiel das dielektrische Barrierenentladungsgerät [70, 71], der Atmosphärendruck-
Plasma-Strahl [72], die Plasmanadel [73] und der Plasmastift [74, 75]. Bei all diesen Geräten 
wird das Prozessgas zwischen zwei Elektroden nach Energiezufuhr ionisiert und das Plasma 
entsteht [76]. Als Prozessgas wird Helium, Argon, Stickstoff, ein Gemisch aus Helium und 
Sauerstoff (Heliox) oder Luft benutzt [62, 76]. 
Studien zeigen, dass kaltes Plasma zum Beseitigen von mehreren Bakterienarten im Biofilm 
[77-81] sowie in den Wurzelkanälen [82, 83] zur Anwendung kommen kann. Beim 
sogenannten Zahnbleaching wird kaltes Plasma zusammen mit anderen Mitteln wie z.B. 
Wasserstoffperoxid oder Carbamidperoxid verwendet, um die Effektivität zu erhöhen [84-87]. 
Auch ein Versuch, den Plasmastrahl als Zahnbürste zu benutzen ist bereits erfolgt. Allerdings 
werden weitere Studien in diesem Gebiet benötigt [76, 88]. Einige Studien zeigen zudem, 
dass sich die Verbundfestigkeit zwischen Dentin und Adhäsiv [89], bzw. zwischen 
Glasfaserstift und Komposit [90], nach Plasmaverfahren erhöht hat. Eine nachgewiesene 
Hydrophilierung der Materialoberflächen könnte ein Grund dafür sein [91].  
Es wurden positive Effekte auf Verbundfestigkeitswerte zu PEEK nach Vorbehandlung mit 
Atmosphärendruckplasma nachgewiesen. Dabei verbesserte sich die freie Oberflächenenergie 
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und somit die Benetzbarkeit der Oberfläche und adhäsive Eigenschaften. Anschließend 
wurden vermehrt kohäsive Brüche beobachtet [92]. Auch wurden Veränderung der PEEK-
‚Oberfläche im Sinne von Ablagerungen, Rissen und Rillen beobachtet, welche für 
mikromechanische Retention nützlich sein könnten [60]. Chemisch betrachtet wird die 
Oberfläche mittels Plasma aktiviert, indem bei einigen Polymeren funktionelle Gruppen wie 
C=O oder –OH gebildet werden [90]. In einer anderen Untersuchung wurden signifikant 
höhere Verbundfestigkeitswerte nach einer Vorbehandlung mit Heliumplasma dokumentiert. 
Dazu waren einem MMA/Butyl-pthalyl-bytyl-glykolat (BPBG)-haltigen bzw. einem 
DMA/Phosphorsäureester/Phosphonester-haltigen Adhäsivsystem Amino-Gruppen in Form 
von Glycin zugefügt worden. Allerdings konnten die Verbünde nach der thermischen 
Alterung ihre Stabilität nicht behalten [93].  
Im Gegenteil dazu wurde trotz unterschiedlicher Prozessgase und Drucke in der nächsten 
Studie keine signifikante Erhöhung der Verbundfestigkeitswerte nach Vorbehandlung mit 
kaltem Plasma beobachtet. Hierbei wurde der Verbund von selbstadhäsiven 
Befestigungsmaterialien zu korundgestrahlter PEEK-Oberfläche untersucht [18]. In einer 
anderen Untersuchung wurde ähnliches Verhalten beschrieben, dabei wurden PEEK-
Brückengerüste mit kaltem Plasma und Helium als Prozessgas vorbehandelt [94]. In einer 
weiteren Studie hatte Argon-Plasma-Vorbehandlung sogar einen negativen Effekt auf 
Verbundfestigkeit zu PMMA-Oberfläche. Die freie Oberflächenenergie stieg, ähnlich wie bei 




Um den Erfolg einer Restauration gewährleisten zu können, ist ein stabiler Verbund zwischen 
Gerüst- und Verblendmaterial notwendig [96, 97]. Um dies zu erreichen, müssen die 
mechanischen Eigenschaften der Gerüst- und Verblendmaterialien aufeinander abgestimmt 
sein [98]. Der Verbund zwischen diesen Gerüst- und Verblendmaterialien ist intraoral 
chemischen [99], thermischen [100] und mechanischen [101] Belastungen ausgesetzt. 
Allerdings hängt die Verbundfestigkeit auch von der Zusammensetzung der benutzten 
Komposite und dem Adhäsivsystem ab [19, 102]. 
Der Verbund zwischen Kompositen und herkömmlichen Gerüstmaterialien wie Metall [103-
107], Silikatkeramik [108-114], Aluminiumoxidkeramik [115-119] oder Zirkonoxidkeramik 
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[120-125] ist teilweise über Jahrzehnte untersucht worden und gilt als erfolgreich, wenn alle 
Richtlinien eingehalten werden. Für  PAEK-Werkstoffe sind die Adhäsivsysteme bei PEEK 
deutlich besser untersucht und dokumentiert als bei PEKK. Man kann allerdings davon 
ausgehen, dass die Ergebnisse bei PEKK ähnliche Resultate aufweisen. Bei PEEK lieferten 
visio.link (bredent) und Signum PEEK Bond (Heraeus Kulzer) die höchsten 
Verbundfestigkeiten und erwiesen sich damit als Adhäsivsystem am geeignetesten [11-13, 18, 
59, 126]. Adhäsivsysteme, die das Lösungsmittel Pentaerythritriacrylat (PETIA), Metyl-
Methacrylate-Monomere (MMA) und Dimethacrylate (DMA) enthielten, lieferten somit die 
besten Ergebnisse. In einer Studie zu Verbundfestigkeiten von PEKK-Werkstoffen hat das 
MMA-haltige Adhäsivsystem nach Silikatisierung und Silanisierung ebenso höchste 
Ergebnisse erbracht. Mit dieser Kombination wurden Verbundfestigkeiten bis zu 26,6 MPa 
erzielt [19]. Da PEEK keine Metalloxide auf der Oberfläche hat, konnten Adhäsivsysteme auf 
10-Methacryloyloxy-decyldihydrogenphosphat-Basis (10-MDP) keine ausreichende 
Verbundfestigkeit erzielen. Diese Oxide, wie beispielsweise bei Cobalt-Chrom-Molybdän-
Legierung, sind in der Lage an die funktionelle Gruppen von 10-MDP-haltigen 
Adhäsivsystemen zu binden [13]. Das wurde auch in der Verbundfestigkeitsuntersuchung von 
PEEK zum provisorischen Kunststoff bestätigt. Es war zu beobachten, dass die MMA-
haltigen Adhäsivsysteme auf einer korundgestrahlten PEEK-Oberfläche zu signifikant 
höheren Festigkeiten (15,0 MPa) führten als die mit Silan und MDP vorbehandelten PEEK-
Oberflächen (4,3 MPa) [127]. Dies wurde auch in einer anderen Untersuchung bestätigt [13]. 
Ebenso konnten in einer Studie mit Phosphonester- und Phosphorsäureester-haltigen 
Adhäsivsystemen keine ausreichenden Festigkeitswerte erzielt werden [12]. Von großer 
Bedeutung ist also die Erkenntnis, dass die chemische Vorbehandlung für die 
Verbundfestigkeit zu dentalen Kunststoffen wichtiger ist als die makroretentive 




Als Opaker wird ein Kunststoff  bezeichnet, dessen Aufgabe es ist, das Durchschimmern vom 
Gerüstmaterial zu verhindern. Dazu enthält dieser Kunststoff Pigmente, die eine hohe 
Opazität gewährleisten. Herstellerabhängig wird Opaker als Pulver-Flüssigkeit-System oder 
in einer pastösen Form benutzt und auch die Applikation unterscheidet sich von Hersteller zu 
15 
   
Marek Silla 
Hersteller. Bei den meisten Systemen muss nach Applikation der Opaker lichtpolymerisiert 
werden (Signum Opaque, Heraeus Kulzer; Sebond Grip, Mani Schütz Dental, Rosbach vor 
der Höhe; Sinfony Opaquer, 3M Espe; anaxblend/anaxgum, anaxdent, Stuttgart). Allerdings 
gibt es Systeme, bei welchen der Opaker nur bei Zimmertemperatur (OVS Opaker, Dentsply 
Degudent, Hanau) oder unter einer Infrarotlampe und zusätzlich in einem speziellen 
Trockenofen (Zeta HLC Bond, Vita Zahnfabrik, Bad Säckingen) trocknen muss, nach der 
Lichtpolymerisation zusätzlich heiß polymerisiert (Spectra Link, Ivoclar Vivadent, Schann, 
Liechtenstein) oder nach dem Auftragen aufgebrannt (HeraCeram Pastenopaker, Heraeus 
Kulzer) werden muss. Auch gibt es unterschiedliche Farbtöne von Opaker, abhängig vom 
Anwendungsgebiet – weißlich zum späteren Auftragen von zahnfarbenen Materialien, oder 
rosa für Bereiche die von zahnfleischfarbenen Materialien bedeckt werden.  
In einer Untersuchung stellte sich heraus, dass eine zusätzliche Schicht von Opaker auf 
unterschiedlich vorbehandelten PEEK-Oberflächen zu einer Erhöhung der 
Verbundfestigkeitswerte führen kann. Dabei wurde bewiesen, dass bei vier von fünf 
Vorbehandlungsmethoden mit den besten Ergebnissen eine Opakerschicht aufgetragen wurde 
und somit Festigkeitswerte bis zu 23,2 MPa erzielt wurden. Die erhöhten Festigkeitswerte 




Verblendkomposite dienen dem zahnfarbenen Verblenden von Kronen- oder Brückengerüste 
[128]. Wegen der wachsenden Nachfrage nach ästhetischen Versorgungen und den steigenden 
Ansprüchen der Patienten sind zahnfarbene Komposit-Restaurationen bzw. vollkeramische 
Versorgungen die Mittel der Wahl [129-131]. Dank der Entwicklung im Bereich der 
Komposite, finden Verblendkomposite heutzutage immer mehr Anwendung in der 
Zahnmedizin [102].  
Die mechanischen und physikalischen Eigenschaften von Verblendkompositen sind von ihrer 
chemischen Zusammensetzung abhängig. Sie bestehen aus 3 Phasen – einer organischen, 
einer anorganischen und einer Verbundphase. Die organische Matrix beinhaltet 
Basismonomere, Comonomere, Inhibitoren, Initiatoren und Pigmente zur Farbgebung. Als 
Basismonomere werden mehrfunktionelle Methacrylate verwendet. Die Grundformel dieser 
Methacrylate lautet MA – R – MA, wobei MA für Methacrylsäureesther-Rest und R für das 
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organische Zwischenglied steht [132]. Abhängig vom Zwischenglied wird als Basismonomer 
meistens Bisphenol-A-Glycidyldimethacrylat (BisGMA), oder auch Urethandimethacrylat 
(UDMA) und Triethylenglycoldimethacrylat (TEGDMA) angewandt [133]. Die Wahl des 
Zwischengliedes beeinflusst wichtige Eigenschaften vom Komposit, wie zum Beispiel die 
Wasseraufnahme, Viskosität und Schrumpfung. Mit steigendem Molekulargewicht des 
Monomers steigt auch seine Viskosität [134]. Da BisGMA und TEGDMA beide über 
Hydroxyl-Seitenstränge verfügen, sind diese anfälliger für Wasseraufnahme und 
Verfärbungen als UDMA, welches über diese Gruppen nicht verfügt. Zur Verhinderung einer 
spontanen vorzeitigen Polymerisation und damit die Lagerung des Komposits gewährleistet 
ist, werden dem Material Inhibitoren beigemischt. Oft werden Phenolderivate, wie 
Hydrochinonmonomethylether benutzt, welche mit freien Radikalen reagieren und diese 
inaktivieren. Um die Dimethacrylat-Monomere zu einem Polymer, also zu einem 
dreidimensional vernetzten Makromolekül zu verwandeln, ist gezielte Polymerisation nötig. 
Dabei werden die reaktionsfähigen Doppelbindungen der Monomere aufgespalten und 
miteinander verknüpft. Laut ISO 4049 gibt es auto-, fotopolymerisierende und dualhärtende 
Kunststoffe [135]. Bei den modernen Verblendkunststoffen handelt es sich um 
fotopolymerisierende Kunststoffe, welche beim Licht einer bestimmten Wellenlänge 
auspolymerisieren. Die Wellenlänge ist herstellerabhängig, liegt meistens im Bereich 
zwischen 350 nm und 500 nm und ist dem Photoinitiator angepasst. Wird ein Photoinitiator 
mit Licht einer für ihn abgestimmter Wellenlänge bestrahlt, zerfällt er zu reaktiven Radikalen 
und diese leiten die Polymerisationsreaktion ein [128]. Üblicherweise wird Campherchinon 
mit einem Absorptionsmaximum bei einer Wellenlänge von 468 nm benutzt [128, 136]. 
Außerdem sind die Temperatur [137, 138], die Umgebungsbedingungen [139] sowie die 
Lichtintensität der Polymerisationseinheit wichtige Faktoren [140]. Zudem berichten einige 
Studien, dass eine längere Belichtungszeit und das Nachhärten durch Hitzebehandlung die 
Komposit-Eigenschaften verbessern [141-143]. Allerdings sind die Herrstellerangaben immer 
zu beachten. 
Auch die Menge und Art der Füllstoffe, also die anorganische Phase, beeinflussen die 
mechanischen Eigenschaften vom Verblendkomposit. Füllstoffe sind Partikel aus 
unterschiedlichen Gläsern, wie z.B. Silikat-, Barium oder Aluminiumglas, aus Siliziumdioxid 
oder aus Keramik [140, 144], welche je nach Partikelgröße in Feinpartikel- (Partikelgröße < 5 
μm), Feinstpartikel- (PG < 3 μm), Submikrometer- (PG < 1 μm) und Nanofüllerkomposit (PG 
= Ф 0,02 μm) eingeteilt sind [145]. Die Zusammensetzung ist materialabhängig [146, 147] 
und der Volumenanteil der Füllstoffe beträgt durchschnittlich 60 – 80 Gew%. Physikalische 
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und mechanische Eigenschaften, wie Härte, Festigkeit oder Abrasionsbeständigkeit von 
Verblendkompositen werden mit einem höheren Anteil an Füllstoffen verbessert [147]. Auch 
lässt sich mittels Füllstoffe auch die Viskosität der Komposite steuern. Durch einen 
niedrigeren Füllstoffgehalt sinkt die Viskosität von Komposit [148, 149]. Ein niedrig visköser 
Kunststoff kann dann besser in die aufgeraute Oberfläche penetrieren. 
Um die Füllstoffe mit der Matrix zu verbinden, ist eine Verbundphase im Komposit 
unerlässlich. Dieser Haftvermittler ermöglicht die Hydrophobisierung der anorganischen 
Füller und verleiht diesen einen organischen Charakter. Erst diese Eigenschaft ermöglicht es, 
die Füllstoffe chemisch langfristig in die organische Matrix einzubauen. Dafür wird 
normalerweise g-Methacryloxypropyltrimethoxysilan benutzt. Silan muss erst hydrolisiert 
werden, wobei Methanol mittels H2O abgespalten wird. Die dabei entstandene Hydroxy-
Gruppe (-OH) wird an die Füllstoffe angekoppelt, wobei Wasser (H2O) abgespalten wird. Auf 
der anderen Seite binden die reaktiven Kohlenstoff-(C-)Doppelbindungen an die C-
Doppelbindungen der Matrix [144, 150]. 
Allerdings wurde auch von einigen Problemen berichtet: die materialabhängig 
unterschiedlichen Reduktionsgrade der Biegefestigkeit nach Alterung [151-153], die 
Veränderung der Oberflächentextur [154-156] und die Tendenz zur Verfärbung [157-163]. Ist 
ein Farbunterschied (ΔE) größer als 3,3 Einheiten, zeigt dies eine klinisch signifikante 
visuelle Verfärbung an [158, 159]. In einer weitere Studie wurde aber beobachtet, dass 
sowohl keine Veränderung der Oberflächentextur nach der Wasserlagerung, als auch keine 
klinisch signifikante Farbveränderung nach Lagerung in unterschiedlichen Medien zu 
erkennen war [153]. 
Es wurde festgestellt, dass die Zusammensetzung der Verblendkunststoffe von signifikanter 
Bedeutung im Bezug auf Verbundfestigkeit ist. So erzielten die HEMA-basierte (2-
hydroxyethylmethacrylat) Verblendkunststoffe höhere Verbundfestigkeiten als die 
UDMA/EDMA-basierte [11]. Auch ließ sich erkennen, dass unterschiedliche 
Füllkörpergehalte in den Verblendkunststoffen auf Oberfläche unterschiedlich anfließen. Das 
hängt mit der Viskosität des Verblendkunststoffes zusammen und führt zu verschiedenen 
Verbundfestigkeiten [164]. Diese Erkenntnis widerspricht einer anderen Untersuchung, die 
berichtet, dass die Zusammensetzung der Verblendkunststoffe keinen signifikantem Einfluss 
auf die Verbundfestigkeit zu PEEK hat [13].  
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Es wurde nachgewiesen, dass die Art der Herstellung von Verblendungen signifikant ist. Bei 
Verblendungen, die Mittels CAD/CAM-Verfahren hergestellt und anschließend auf 3-
gliedrigem PEEK-Gerüst befestigt waren, wurden Bruchlastwerte bis zu 2010 N ± 184 N 
beobachtet. Dahingegen lieferten die manuell verblendeten Gerüste Bruchlastwerte bis zu 
1008 N ± 372 N und die mit vorgefertigten Verblendungen Werte bis zu 1229 N ± 239 N. Das 
Vermeiden von Fehlern bei der  manuellen Herstellung im CAD/CAM-Prozess wird als 
Grund für die höheren Bruchlastwerte erwogen [15].  
Es wurden unzureichende Verbundfestigkeiten festgestellt, wenn beim Verbund zwischen 
PEEK und Verblendkomposit auf ein Adhäsivsystem verzichtet, oder wenn Phosphonester- 
und Phosphorsäureester- oder Bis-GMA/HEMA-haltige Adhäsivsysteme benutzt wurden 
[12]. Ähnliche Ergebnisse entstanden, wenn ein 10-MDP-haltiges Adhäsivsystem angewandt 
wurde. Da PEEK keine Metalloxide enthält, kann kein chemischer Verbund hergestellt 
werden [13].  
In mehreren Untersuchungen wurden ausdrücklich die funktionellen Methacrylate als 
ausschlaggebender Grund für die Zuverlässigkeit des Verbundes erwähnt. Es wird 
angenommen, dass die niedrige Viskosität der Adhäsivsysteme das Einfließen in die 
angeraute Oberfläche erlaubt und somit später eine mikromechanische Retention verursacht. 
Auch kamen mehrere Untersuchungen zu der Erkenntnis, dass PETIA die Oberfläche von 
PEEK anlöst und erlaubt somit tieferes Eindringen von funktionellen Methacrylaten wie 
MMA und DMA, welche somit einen besseren Verbund erzielen [11-13, 94, 127].  
Auch wird die Bedeutung  der künstlichen thermischen Alterung bei dem Verbund zwischen 
PEEK und Verblendmaterialien diskutiert. Es wird zum einen von Spannungen im Verbund 
und damit zur Schwächung von diesem berichetet, zum anderen kann es zum sog. 




Unter dem Begriff Prothesenkunststoff versteht man in der Regel das für die Prothesenbasen 
am häufigsten benutzte Material, Polymethylmethacrylat (PMMA) [23]. Dieses wird in Kalt- 
und Heißpolymerisate unterteilt. Nach McCabe und Walls kommen dazu noch die 
thermoplastischen, die lichtpolymerisierenden und die Mikrowellen-polymerisierenden 
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Kunststoffe [168]. Kaltpolymerisate sind nach ISO 20795 als Produkte definiert, deren 
Polymerisation durch chemische Mittel eingeleitet wird und bei welcher eine Temperatur 
nicht höher als 65 °C vonnöten ist [169]. Als heißpolymerisierendes PMMA wird ein Produkt 
bezeichnet, das eine Temperatur von über 65 °C benötigt, um die Polymerisation fertig zu 
stellen [169]. Die Polymerisation ist eine unter Energiezufuhr verlaufende Reaktion, bei der 
sich gleiche Grundmoleküle zu einer Kette schließen. Bei der Entstehung vom PMMA-
Kunststoff werden so die Doppelbindungen von Methylmethacrylat-Monomermolekülen 
(MMA) geöffnet. Somit entsteht ein reaktionsfähiges Radikal, das sich zu langen PMMA-
Ketten bindet. Eine wichtige Rolle spielt bei diesem Kunststoff das immer enthaltene 
Restmonomer [170, 171]. Dieses kann Reizungen, Entzündungen und allergische Reaktionen 
verursachen [6, 172, 173]. Literatur berichtet darüber, dass Heißpolymerisate wegen einer 
höheren Verarbeitungstemperatur tendenziell weniger Restmonomergehalt aufweisen [168, 
174-176]. Als wichtige Faktoren zum Minimieren des Restmonomergehalts erwiesen sich die 
Verarbeitungstemperatur und die Zeit, die der Kunststoff im Wasser verbringt. Bei einer 
Untersuchung stellte sich heraus, dass der Restmonomergehalt bei einer Polymerisation im 
Wasser für 7 h bei 70 °C und anschließend für 1 h bei 100°C am kleinsten ist [177]. Eine 
andere Studie erzielte die besten Ergebnisse bei einer Polymerisationszeit von 192 h bei 95 °C 
[170]. Eine zusätzliche Wasserlagerung von mindestens einem Tag soll dann den 
Restmonomergehalt reduzieren [178, 179]. Auch das Benutzen von vorpolymerisierten 
Prothesenkunststoffen im CAD/CAM-Verfahren verringert die Freisetzung vom 
Restmonomer [180]. Laut Caesar und Ernst haben aber Kaltpolymerisate auch einige Vorteile. 
Dies sind zum einen eine kürzere Polymerisationszeit und ein sehr geringes Risiko der 
Wasserschädigung des Kunststoffs; zum anderen keine Aufheizung auf bis zu 100 °C und 
anschließender Abkühlung, die eine entsprechende Abkühlungsschrumpfung der Gipsform 
und des Kunststoffs zu Folge hätte [181]. Letzteres ist von großer Bedeutung wegen der 
endgültigen Passgenauigkeit der Prothese. Eine zusätzliche Schrumpfung ist unerwünscht, da 
der Kunststoff schon während der Polymerisation schrumpft. Reines MMA verfügt über eine 
Dichte von 0,935 g/cm
3
, PMMA – also der gleiche Stoff nach der Polymerisation – schon 
über 1,2 g/cm3 [182]. 
Weitere Reaktionen mit dem Gewebe können durch Anlagerungen an der 
Kunststoffoberfläche entstehen. Eine Verringerung der Bakterien- und Plaque-Anlagerung 
steht in einem direkten Zusammenhang mit der Verringerung der Oberflächenrauhigkeit 
[183]. Studien zeigen, dass eine Hochglanzpolitur im zahntechnischen Labor geeignete 
Resultate mit sich bringt [183-185].  
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Allerdings werden schon seit langem auch andere Materialien benutzt. Vor allem Polyamid, 
unter dem Namen Nylon bekannt, wird immer öfter eingesetzt [186-188]. Außerdem kann 
man auch Polycarbonate, Polyoxymethylen, Polyolefine oder PEEK als 
Prothesenbasiskunststoff verwenden [23]. Die bedeutendste Schwachstelle bei all diesen 
Materialien ist ein nicht ausreichend belastbarer chemischer Verbund. Dies erschwert den 
Verbund zu den Kunststoffzähnen, sowie die Prothesenreparaturen und –unterfütterungen 
[23]. PMMA lässt sich hingegen dank eines stabilen Verbunds gut reparieren und unterfüttern 
[189-191].  
Zum heutigen Zeitpunkt steht dem Autor keine Literatur über Verbundfestigkeit von 




Eine feste Verbindung von Werkstoffen zu einer Einheit wird als Verbund definiert. Seine 
Festigkeit setzt sich aus Adhäsions- und Kohäsionskräften zusammen. Um den langfristigen 
Erfolg der Restaurationsmaterialien und deren Verbund auf Festigkeit zu überprüfen, wurden 
verschiedene Verfahren entwickelt und beschrieben. Ein international einheitliches 





Beim Zugversuch wird ein Material, meist in einer Acryl-Hülse, auf dem zu untersuchenden 
Substrat befestigt und in eine Zugversuch-Vorrichtung eingespannt, wobei die Verbundfläche 
fest definiert wird. Die Prüfmaschine übt dann auf das geklebte Material eine axiale Kraft aus 
(Abbildung 5). Die Materialien werden zunächst plastisch gedehnt, bis es zu einem Bruch des 
Prüfkörpers kommt. Die Messung der Kraft beim Bruch wird in Newton gemessen und 
anschließend durch die Verbundfläche geteilt [192, 193]. Somit erfolgt die Bestimmung der 
Zugfestigkeit in der Einheit MPa. Diese Methode ist sehr stark vom Elastizitätsmodul (E-
Modul) des Materials abhängig. Spröde Materialien neigen zum frühen Bruch außerhalb der 
Verbundfläche – somit wird die Festigkeit des Materials an sich auf Zugfestigkeit geprüft. Da 
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Keramiken in Bezug auf Zugbelastungen nur bedingt widerstandsfähig sind, wird hier meist 
eine andere Art der Verbundfestigkeitsmessung eingesetzt: der Scherversuch.  
 




BeimScherversuch wird ein Material in Form eines Rundstabs mit einer definierten 
Verbundfläche auf dem Substrat befestigt. Dieser Prüfkörper wird in eine Scherversuch-
Vorrichtung eingespannt und einer ständig wachsenden Scherkraft ausgesetzt, bis es zu einem 
Bruch des Prüfkörpers kommt. Die Kraft wird dabei von einem einseitig abgeschrägten, zur 
Verbundfläche parallel gelegenen Kolben ausgeübt (Abbildung 6). Die gemessene 
Scherfestigkeit wird in der Einheit MPa angegeben und setzt sich aus der im Zeitpunkt des 
Bruches angewandten Kraft [194, 195], die durch die Verbundfläche geteilt wird, zusammen.  
Da es sich bei Zug- und Scherversuchen um unterschiedlich gerichtete Kräfte und 
unterschiedlich verteilte Spannungen handelt, sollten diese nicht unbedingt direkt verglichen 
werden. Bei einem Zugversuch wird eine homogenere Spannungsverteilung bei einer weiter 
entfernt angesetzten Kraft und bei einem Scherversuch eine inhomogenere 
Spannungsverteilung bei einer direkt angesetzten Kraft ausgeübt [195, 196]. 
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Abbildung 6 – Schematische Darstellung eines Scherversuchs 
 
2.7.3. Mikro- und Makroverbundversuch 
 
Eine heterogene Verteilung der Spannung bei Makroverbundversuchen wird von einigen 
Studien kritisiert [194, 197, 198]. Abhängig von der Untersuchung beträgt dabei die 
Klebefläche zwischen 3 und 6 mm2. Dabei bricht der Prüfkörper meist kohäsiv, was zu keinen 
aussagekräftigen Beobachtungen bezüglich der Verbundfestigkeit führt. Eine homogenere 
Verteilung der Spannung, und somit die Vermeidung der kohäsiven Brüche [199], sollen die 
Mikroversuche gewährleisten [192]. Um dies zu erreichen, wird die Verbundfläche auf 1 mm2 
reduziert. Eine bessere Ausrichtung der Prüfkörper wird bei Mikroversuchen gewährleistet 
[200]. Allerdings zählen zu den Vorteilen der Makroversuche eine einfache Umsetzung, eine 
relativ einfache Herstellung der Prüfkörper und eine Durchführung mit wenig Ausrüstung 
[195, 201]. Es lassen sich allgemein höhere Festigkeitswerte bei Mikroversuchen beobachten 
[202], allerdings sind kleinere Festigkeitswerte (unter 5 MPa) bei Makroverbundversuchen 
besser zu messen [201, 203].  
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Da der Zug- und Scherversuch häufig Kritik wegen des mangelnden Bezugs auf die klinische 
Situation erhält, kommt der Kronenabzugversuch zum Einsatz [204]. Dabei soll der Aufbau 
des Versuchs in-vivo-Bedingungen möglichst nahe kommen. Dazu wird eine der klinischen 
Situation entsprechende Krone auf einem präparierten Zahnstumpf befestigt [204]. Es erfolgt 
eine axiale Kraftbelastung der Krone, die dafür oft mit Retentionselementen versehen wird, 
um möglichst realitätsgetreu eine Kronendezementierung zu simulieren [204-206]. Bei 
diesem Versuch wird der Verbund gleichzeitig auf Scher- sowie Zugstabilität geprüft. 
Obwohl die Geometrie des Zahnstumpfes sowie das Zementieren der Krone dem klinischen 
Vorgehen entsprechen, unterscheiden sich die vorhandenen Untersuchungen voneinander 
[204]. Es bestehen Unterschiede zwischen der Anzahl der Prüfkörper, dem Konvergenzwinkel 
und der Stumpfhöhe, der Art der künstlichen Alterung, der Geschwindigkeit der Messung 
sowie der statistischen Auswertung. 
 
2.7.5. Drei-Punkt-Biegeversuch (Schwickerath) 
 
Der Drei-Punkt-Biegeversuch, auch Biegeprüfung nach Schwickerath genannt, wird 
eingesetzt, um die Biegefestigkeit des Haftverbundes zwischen Metall und Keramik zu 
überprüfen [207]. Dabei wird standardisiert eine Keramik in Form eines Quaders auf die 
Metalloberfläche aufgebrannt. Mit der Keramikoberfläche nach unten wird der Prüfkörper auf 
zwei Auflagepunkte positioniert und senkrecht zu der Verbundfläche in der Mitte belastet, 
was zum Durchbiegen des Prüfkörpers führt (Abbildung 7). Obwohl bei dieser Methode auf 
den Prüfkörper Druck ausgeübt wird, wird wegen der Position der Verbundfläche der Druck 
in eine Zugbelastung umgewandelt. Die ausgeübte Kraft wird bis zum Zeitpunkt der 
Auflösung des Verbundes gesteigert und gemessen. Die Bruchkraft (F) wird dabei laut Formel  
  
                  
  
 
berechnet, wobei das E-Modul (E), die Breite (b), die Durchbiegung (f) und die Dicke (d) der 
Probe von Bedeutung sind. Anschließend kommt noch der Materialkoeffizient k, ein Produkt 
aus E-Modul und Materialdicke, zum Einsatz, um die Verbundfestigkeit in der Größe MPa zu 
bestimmen. Bei diesem Versuch muss beachtet werden, dass sich die Elastizitätsmoduli der 
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Materialien nicht zu stark unterscheiden, da dies zu einer Verfälschung der Werte führen 
könnte [208]. Als Weiterentwicklung dieses Versuchs wurde die Norm DIN EN ISO 9693 
eingeführt [193] und kann als standardisierter Vergleich zwischen unterschiedlichen 
Metallkeramiksystemen benutzt werden. Diese Methode ist zum Überprüfen von metall- und 
vollkeramischen Systemen und Befestigungskompositen geeignet. Das Material wird als 
klinisch geeignet betrachtet, wenn es eine Druckkraft von über 25 MPa überlebt. Allerdings 
kann die Biegefestigkeit der benutzten Metalle die Ergebnisse verfälschen. Da es sich bei 
dieser Methode um einfache geometrische Körper handelt, entspricht sie der klinischen 
Situation nicht. Eine Übertragung auf die in vivo Situation ist daher schwierig. 
 
Abbildung 7 – Schematische Darstellung eines Drei-Punkt-Biegeversuchs 
 
2.7.6. Abscherversuch nach Schmitz-Schulmeyer 
 
Bei diesem Druck-Scherversuch wird ein Würfel (Kantenlänge 6 mm) zur Hälfte mit Keramik 
standardisiert verblendet (3 mm dick, 3 mm lang, 6 mm breit). Die Keramikverblendung wird 
mit einer 45° abgeschrägten Spitze der speziellen Vorrichtung kontinuierlich bis zum Bruch 
belastet [209]. Die Spitze wird parallel, nahe der Klebefläche, angesetzt und die Kraft wird in 
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Newton (N) gemessen. Anschließend wird die Kraft durch die definierte Fläche geteilt und 
die Verbundfestigkeit in MPa angegeben. Mit diesem Test kann die Abhängigkeit von der 
Brandführung und dem Wärmeausdehnungskoeffizienten (WAK) beurteilt werden. Wie bei 
jeder Versuchsgestaltung mit einfachen geometrischen Körpern ist auch hier die Übertragung 
auf klinische Situationen schwierig. 
 
2.8. Künstliche in-vitro Alterung 
 
Der Verbund lässt sich entweder initial oder nach 24 Stunden Lagerung im destillierten 
Wasser überprüfen. Da diese Untersuchungen aber keine klinischen Tragebedingungen 
simulieren, wurden verschiedene Alterungsmethoden entwickelt. Diese sogenannte künstliche 




Verschiedene Medien kommen beim Simulieren von unterschiedlichen Alterungseffekten 
zum Einsatz. Der durchschnittlich bei 7,0 liegende pH-Wert wird durch konsumierte Getränke 
und Speisen verändert. Durch saure Speisen und Getränke (Cola: pH bei 2,5) werden die 
Zähne und die eingesetzten Restaurationen angegriffen [214, 215]. Außerdem kann die 
Restauration von stark pigmentierten Speisen und Getränken, z.B. von schwarzem Tee oder 
Rotwein, verfärbt werden [153, 216, 217]. Die Materialverfärbungen werden bestimmt, indem 
sie in unterschiedlichen Medien von 24 Stunden bis zu 12 Monaten gelagert und die 
Farbänderungen regelmäßig gemessen werden [216]. Normalerweise werden bei 
Verbundfestigkeitsprüfungen die Prüfkörper im destillierten Wasser gelagert und gealtert, um 
den Einfluss von Verunreinigungen auszuschließen. Schon bei einer Wasserlagerung kann 
von Veränderungen der physikalischen und mechanischen Eigenschaften [218-221], der 
Senkung der Oberflächenhärte und des E-Moduls [222] und einer Senkung der 
Verbundfestigkeit [203, 211, 212] ausgegangen werden. 
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Der Thermolastwechsel wird in der Werkstoffkunde oft eingesetzt. Dabei werden die 
Prüfkörper zyklisch vom warmen ins kalte Wasser gegeben, um die klinische Situation beim 
Essen und Trinken zu simulieren. In unterschiedlichen Studien variiert die Anzahl der Zyklen 
meist zwischen 500 und 10.000 [211-213], wobei 5.000 Zyklen einer ungefähren Tragedauer 
von einem halben Jahr entspricht. Besonders bei unterschiedlichen Materialien auf 
Kunststoffbasis kann mittels Thermolastverfahrens die Langzeithydrolysestabilität ihres 
Haftverbundes sowie verschiedene Alterungseffekte untersucht werden. Es kann zu einer 
Nachpolymerisation, also zur Entstehung neuer Bindungen durch freie Radikale im 
Kunststoff, kommen [166] – damit kann der Verbund positiv beeinflusst werden. Die 
Polymerisationsschrumpfung kann von Wasseraufnahme beeinflusst werden, dies ist 
allerdings von den Eigenschaften des Materials abhängig. Es kann zu einer besseren 
Verankerung kommen, aber auch zu einem stärkeren Quellen und somit an den 
Verbundflächen zu Spannungen oder sogar zu Rissen im Verbund [167]. 
 
2.8.3. Mechanische Alterung 
 
Die mechanische Alterung erfolgt in einem sogenannten Kau-Simulator. Die Ergebnisse 
mehrerer Untersuchungen zeigen, dass sich durch die mechanische Alterung das klinische 
Verhalten der Materialien sehr gut imitieren lässt [223-225]. Bei diesem Verfahren werden 
die Prüfkörper sowohl horizontal als auch vertikal belastet, was den eigentlichen Kauvorgang 
simuliert. In einem Kau-Simulator wird die Kraft fest eingestellt und der Prüfkörper 
standardisiert mit einem Metallstempel oder einem zu prüfenden Material belastet. Es erfolgt 
eine Dauerlastprüfung. Mehrere Verfahren können kombiniert werden – thermische oder 
chemische Belastungen, sowie auch Bruchlastversuche. Somit kann beispielsweise ein 
Verbund gleichzeitig auf thermische, chemische und mechanische Belastung geprüft werden. 
Es werden Spannungen im Werkstoff an sich, sowie an der Verbundfläche induziert. Somit 
lassen sich dann Gründe für das Versagen bei beispielsweise einer Verblendung untersuchen. 
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3. Ziel der Dissertation 
 
Das Ziel dieser Untersuchung war es, die Zugfestigkeit von PEKK-Werkstoff zu testen, 
welcher mit zwei unterschiedlichen Arten von Verblendkunststoff oder mit einem 
Prothesenkunststoff verblendet wurde. Dabei wurde die PEKK-Oberfläche unterschiedlich 
vorbehandelt und die Verblendmaterialien adhäsiv befestigt. Als Kontrollgruppe wurde eine 
Gruppe ohne Oberflächenaktivierung verwendet. Die Zugfestigkeit wurde sowohl im initialen 
als auch im gealterten Zustand gemessen.  
Die untersuchten Nullhypothesen dieser Untersuchung waren: 
i) Die Art der Oberflächenaktivierung hat keinen Einfluss auf die Zugfestigkeit, 
ii) Das Auftragen vom Opaker hat keinen Einfluss auf die Zugfestigkeit, 
iii) Das Verblendmaterial hat keinen Einfluss auf die Zugfestigkeit, 
iv) Die künstliche Alterung im Thermolastwechselbad hat keinen Einfluss auf die 
Zugfestigkeit, 
v) Korundstrahlen führt bei allen Prüfkörpern immer zu gleichen 
Oberflächenrauhigkeitswerten, 
vi) Das Auftragen vom Opaker führt bei allen Prüfkörpern immer zu gleichen 
Oberflächenrauhigkeitswerten, 
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4. Material und Methoden 
4.1. Versuchsaufbau 
 
Die graphische Darstellung der Versuche ist in Abbildung 8 zu sehen. Die spezifischen 
Angaben der verwendeten Materialien sind  Tabelle 2 zu entnehmen. 
 
Abbildung 8 – Graphische Darstellung der Versuche 
 
Tabelle 2 – Spezifische Angaben der verwendeten Materialien 
Materialname Zusammensetzung Hersteller LOT 
Pekkton®ivory Milling 
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anaxdent acryline liquid Ester der Methacrylsäure  anaxdent,  2015003171 
anaxdent acryline 
powder pink 
Polymethylmethacrylate anaxdent 2014002648 
anaxblend Opaquer 
Paste 












anaxblend Dentin Flow UDMA, BDDMA, Glaspulver 
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anaxblend Dentin Paste Bis-GMA, UDMA, BDDMA, 








PETIA-Pentaerythritoltriacrylate, UDMA-Urethandimethacrylan, BDDMA-Butandioldimethacrylat 
Alle Materialien wurden entsprechend der Herstellerangaben appliziert, die in Tabelle 3 
veranschaulicht sind. 
Tabelle 3 – Anwendung der Materialien entsprechend der Herstellerangaben 
Material Anwendung 
visio.link - dünne Schicht mit Microbrush aufgetragen 
- 90 s lichtgehärtet (bre.lux, bredent, 220mW/cm2) 
pekk bond - dünne Schicht mit Microbrush aufgetragen 
- 90 s lichtgehärtet (bre.lux) 
anaxblend Opaquer Paste - dünne Schicht mit Nylonhaarpinsel aufgetragen 
- 90 s lichtgehärtet (bre.lux) 
anaxgum Opaquer Paste - dünne Schicht mit Nylonhaarpinsel aufgetragen 
- 180 s lichtgehärtet (bre.lux) 
anaxblend Dentin Flow - 180 s lichtgehärtet (bre.lux) 
anaxblend Dentin Paste - 180 s lichtgehärtet (bre.lux) 
anaxdent Acryline Pink - 10 min bei 45 °C und 2 bar im Drucktopf 
(Palamat elite, Heraeus Kulzer, Hanau, 
Deutschland) auspolymerisiert 
 
4.2. Herstellung der PEKK-Prüfkörper 
 
Für diese in-vitro Untersuchung wurden aus Polyetherketonketon-Fräsronden (φ 95/24 mm) 
1200 Substrate (10x10x4 mm) manuell (beidseitig belegte Diamantscheibe, spiralverstärkte 
Netzscheibe, beide Gebr. Brasseler, Lemgo, Deutschland) hergestellt (Abbildung 9). Die 
PEKK-Substrate wurden anschließend in eine kalthärtende Acryl-Einbettharzmasse 
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(SCANDIQUICK, Scan-Dia, Hagen, Deutschland) mit Hilfe einer Silikonform mit einem 
Innendurchmesser von 25 mm eingebettet (Abbildung 10).  
 
 
Abbildung 9 – beidseitig belegte Diamantscheibe, spiralverstärkte Netzscheibe zum 
Aufbereiten von PEKK-Substraten 
 
 
Abbildung 10 – eingebettete PEKK-Substrate 
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4.3. Methoden zur Oberflächenvorbehandlung  
 
Um überflüssige Einbettmasse von der PEKK-Oberfläche zu entfernen, wurde vorerst jeder 
Prüfkörper grob getrimmt (HSS88, Wassermann Dental-Maschinen, Hamburg, Deutschland). 
Anschließend wurden alle Prüfkörper mit einer Siliziumcarbid-Schleiffolie (SiC Foil, Grit 
1200, 300mm, Struers A/S, Ballerup, Dänemark) unter Wasserkühlung in einer automatischen 
Poliermaschine (Tegramin-20, Struers A/S) für 10 s unter Anwendung einer Kontaktkraft von 
30 N poliert (Abbildung 11).  
Die Prüfkörper wurden randomisiert in 6 Gruppen aufgeteilt:  
i) keine Oberflächenaktivierung (n = 240), 
ii) visio.link (n = 240), 
iii) pekk bond (n = 240), 
iv) kalte Plasmavorbehandlung (n = 240), 
v) kalte Plasmavorbehandlung und Visio.link (n = 120), 
vi) kalte Plasmavorbehandlung und pekk bond (n = 120). 
 
 
Abbildung 11 – Politur der PEKK-Substrate 
 
Unmittelbar vor der Oberflächenaktivierung wurde die PEKK-Prüfkörperoberfläche 5 
Sekunden lang in einem 45°-Winkel zur Oberfläche mit 110 μm (Al2O3, Orbis Dental, 
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Münster, Deutschland) in einem 1 cm Abstand korundgestrahlt (basis Quattro IS, Renfert, 
Hilzingen, Deutschland) (Abbildung 12) und anschließend für 60 Sekunden lang im 
Ultraschallgerät (L&R Transistor/Ultrasonic T-14, L&R, Kearny, NJ, USA) mit destilliertem 
Wasser gereinigt. Die Gruppen i) bis iv) wurden dann weiter aufgeteilt. Auf die Hälfte jeder 
Gruppe wurde ein Pastenopaker aufgetragen, die zweite Hälfte wurde ohne Opaker weiter 
verklebt. Bei den Gruppen v) und vi) wurde bei allen Prüfkörpern Opaker aufgetragen. Es 
wurde immer der dem Kunststoff zugehörige Opaker verwendet – für die Verblendkunststoffe 
war es anaxblend Opaquer Paste (anaxdent, Stuttgart, Deutschland), für den 
Prothesenkunststoff war es anaxgum Opaquer Paste (anaxdent). 
 
 
Abbildung 12 – Korundstrahlen der PEKK-Substrate 
 
4.4. Das verwendete Plasmagerät 
 
Für die Oberflächenvorbehandlung mit kaltem Atmosphärendruck-Plasma wurde das 
Gerät Oplasma (SisoMM® bvba Manufacturer of Isoelastic Metal-free Maxillofacial Implants, 
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Hasselt, Belgien) verwendet (Abbildung 13). Bei diesem Gerät wird Luft durch 
Hochspannung angeregt und somit Plasma erzeugt. Die benötigte Hochspannung wird mittels 
eines piezoelektrischen Transformators, der ein Bestandteil dieses Geräts ist, generiert. Dabei 
werden, laut Hersteller, bei einer Eingangsspannung von 12 V Ausgangsspannungen von 10 – 
15 kV produziert. Die kalte Plasmavorbehandlung erfolgte 15 Sekunden lang mit einem 
Abstand von 1 mm zum Prüfkörper. Als Prozessgas wurde Luft benutzt. Die 
Plasmatemperatur beträgt laut Hersteller maximal 50 °C. 
 
 




Die Oberflächenrauhigkeit wurde erstmals nach einzelnen Oberflächenveränderungen in zwei 
zueinander rechtwinkligen Messungen, aus denen ein Mittelwert entstand, gemessen. Für die 
Messung wurde ein Tastschnittmessgerät mit einem Freitastsystem (MarSurf M 400 + SD 26, 
Mahr GmbH, Göttingen, Deutschland) benutzt (Abbildung 14). Initial wurde die 
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Oberflächenrauhigkeit nach dem Abstrahlen mit Aluminiumoxid (Al2O3), nach der 
Oberflächenaktivierung mit visio.link bzw. pekk bond, und nach dem Auftragen von Opaker 
gemessen. Nach der Oberflächenaktivierung mit kaltem Plasmaverfahren wurde die 




Abbildung 14 – Rauhigkeitsmessung 
 
4.6. Applikation der verschiedenen Kunststoffe 
 
Im nächsten Schritt wurden die Gruppen weiter nach den benutzten Kunststoffen unterteilt: 
I) fließfähiger Verblendkunststoff auf Dimethacrylatbasis (Anaxblend Dentin Paste, 
anaxdent) 
II) stopfbarer Verblendkunststoff auf Dimethacrylatbasis (Anaxblend Dentin Flow, 
anaxdent) 
III) PMMA-basierter Prothesenkunststoff (Anaxdent Acryline, anaxdent) 
36 
   
Marek Silla 
1200 standardisierte Hülsen aus transparentem Polymethylmethacrylat mit einem 
Innendurchmesser der Kontaktfläche von 2,9 mm und einer Gesamtlänge von 10 mm wurden 
hergestellt (SD Mechatronik, Feldkirchen-Westerham, Deutschland), anschließend mit jeweils 
einem der vorliegenden Kunststoffe gefüllt und auf der PEKK-Oberfläche nach 
Herstellerangaben verklebt. Jede hier hergestellte Gruppe bestand aus 40 Prüfkörpern. Die 
PMMA-Hülse wurde bis mindestens 1 mm oberhalb der Verbreiterung befüllt, um später 
unter Anwendung der Zugkraft nicht herausrutschen zu können (Abbildung 15) Die 
Klebefläche betrug 6,6 mm2. Die genauen Maße sind in Abbildung 16 angegeben. 
 
 
Abbildung 15 – mit Verblend- bzw. Prothesenkunststoff abgefüllte Plexiglashülsen 
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Abbildung 16 – Querschnitt einer PMMA-Hülse (Angaben in mm) 
4.7. Wasserlagerung und künstliche Alterung 
 
Jede Gruppe wurde vor dem Zugversuch auch nach Lagerungs- und Alterungsart aufgeteilt: 
1. 37 °C-Wasserbad in einem Inkubator (HERACell 150, Thermo Scientific, Waltham, 
USA) für 24 Stunden 
2. 37 °C-Wasserbad in einem Inkubator (HERACell 150, Thermo Scientific) für 24 
Stunden, danach 10.000 Zyklen im Thermolastwechsler zwischen 5 und 55 °C  
Die künstliche Alterung erfolgte in einem Thermolastwechsler (THE-1100, SD Mechatronik 
GmbH), der aus zwei Wasserbädern mit den Temperaturen 5 °C und 55 °C bestand. Die 
Prüfkörper wurden in einem Prüfkörperkorb im jeweiligen Wasserbad 20 s lang gehalten, 
bevor der Korb ins andere Bad wechselte. Als Alterungsprozess erfolgten 10.000 dieser 
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thermischen Zyklen (Abbildung 17). Vor dem Zugversuch wurden die Prüfkörper eine Stunde 
lang bei Raumtemperatur entspannt. 
 
 
Abbildung 17 – Thermolastwechsler 
 
4.8. Messung der Verbundfestigkeit 
 
Die Verbundfestigkeit von unterschiedlichen Kunststoffen zu unterschiedlich vorbehandelten 
PEKK-Prüfkörpern wurde mit Hilfe des Zugversuchs gemessen. Nach dem Entspannen bei 
Zimmertemperatur wurde jeder Prüfkörper in eine Zugversuch-Vorrichtung in einer 
Universalprüfmaschine (1445MOPS, Zwick GmbH & Co. KG, Ulm, Deutschland) 
eingespannt. Mit dem Softwareprogramm testXpert II V3.6 (Zwick) wurden die Daten erfasst 
und visualisiert. Die Vorschubgeschwindigkeit betrug 5 mm/min, die maximal tolerierte Kraft 
bis zum Bruch wurde in Newton gemessen. Dabei wurde die Zugfestigkeit nach der Formel 
Kraft beim Versagen / Verbundfläche in  N / mm2 = MPa berechnet. 
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4.9. Analyse der Bruchbilder 
 
Für die Analyse der Bruchbilder wurde ein Stereo-Mikroskop (DV4, Carl Zeiss, Jena, 
Deutschland) mit einer 16-fachen Vergrößerung verwendet. Die Bruchbilder wurden wie folgt 
eingeteilt (Abbildung 18): 
i) Adhäsiver Bruch 
ii) Kohäsiver Bruch im Verblend- bzw. Prothesenkunststoff 
iii) Kohäsiver Bruch im PEKK-Werkstoff 
iv) Gemischter Bruch 
 
 
Abbildung 18 – Graphische Darstellung der Bruchbilder 
 
4.10. Statistische Auswertung 
 
Zur Auswertung der Daten wurde die Software IBM SPSS Statistics (IBM, New York, USA) 
benutzt. Die Bestimmung der Normalverteilung erfolgte mittels des Kolmogorow-Smirnow-
Tests. Es wurde keine ausreichende Normalverteilung festgestellt. Der Kruskal-Wallis-Test 
und Mann-Whitney-U-Test wurden benutzt, um signifikante Unterschiede zwischen den 
Gruppen feststellen zu können. Ebenso wurde die Effektstärke berechnet und mit partiellem 
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Eta-Quadrat ausgegeben. Die signifikanten Unterschiede zwischen den 
Oberflächenrauhigkeiten wurden mit Hilfe des Wilcoxon-Rang-Tests bestimmt. Die relative 
Häufigkeit der Bruchbilder konnte mittels der Ciba-Geigy-Tabelle festgestellt werden. Die 
Überlebensrate wurde mittels Lebenszeitanalyse nach Kaplan und Meier beurteilt. Zur 
Schätzung des Einflusses unabhängiger Variablen auf die Überlebenszeit der Prüfkörper 









Der Kolmogorow-Smirnow-Tests zeigte, dass bei den vorliegenden Verbundfestigkeitswerten 
keine ausreichende Normalverteilung vorliegt. Insgesamt waren 27% der Gruppen nicht 
normalverteilt. 
Die stärksten Einflüsse auf die Verbundfestigkeitswerte stellte sich für die 
Oberflächenaktivierung heraus (p < 0,001; partielles eta Quadtrat ηp
2
 = 0,370), gefolgt von 
der Kunststoffart (p < 0,001; ηp
2
 = 0,083) und dem Alterungsgrad (p < 0,001; ηp
2
 = 0,030). 
Ein signifikanter Einfluss wurde auch für die Kompositarten (p < 0,001; ηp
2
 = 0,026) und die 
Applikation von Opaker (p = 0,002; ηp
2
 = 0,008) festgestellt.  
Die Tabellen 4, 5 und 6 zeigen die Verbundfestigkeitswerte für unterschiedlich vorbehandelte 
PEKK-Substrate bei unterschiedlichen Kunststoffen, darunter: Median, Minimum (Min), 
Maximum (Max), Interquartilbereich (IQB), Mittelwert mit Standardabweichung (MW(SD)) 
und 95% Konfidenzintervall (95% KI).  
 
Tabelle 4 – Median, Minimum (Min), Maximum (Max), Interquartilbereich (IQB), Mittelwert 
mit Standardabweichung (MW(SD)) und 95% Konfidenzintervall (95% KI) der 
unterschiedlich vorbehandelten PEKK-Substrate, die mit fließfähigen Kunststoff verblendet 
wurden 
Fließfähiger Verblendkunststoff 
       Vorbehandlung 
      24 h H2O Median Min Max IQB MW(SD) 95% KI 
Ohne OA, mit Opaker 15,5 6,97 34,2 12,2 17,3 (7,35)cdA
β 13,8; 20,7 
Ohne OA, ohne Opaker 6,7 4,55 10,1 3,32 6,90 (1,71)bA
β
■ 6,10; 7,71 
Visio.link, mit Opaker 26,2 17,9 43,6 11,2 28,7 (7,63)*deA
α 25,1; 32,3 
Visio.link, ohne Opaker 26,5 17,7 45,3 17 29,3 (9,18)deA
β 25,0; 33,6 
Pekk bond, mit Opaker 20,1 12,4 44,2 14,4 23,4 (9,63)cdA
α 18,9; 27,9 
Pekk bond, ohne Opaker 11,4 5,06 34,4 12,7 15,0 (8,54)*cA
α 11,0; 19,0 
Plasma, mit Opaker 16,8 8,73 26,8 6,67 17,3 (4,81)cA
β 15,0; 19,5 
Plasma, ohne Opaker 6,05 0,28 13,7 4,61 6,70 (3,60)bA
α
■ 5,02; 8,38 
Plasma+visio.link, mit Opaker 31,7 22,1 53,8 13,9 32,6 (9,37)*deA
β 28,2; 37,0 
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Plasma+pekk bond, mit Opaker 25,3 19,4 46,7 9,96 28,0 (8,10)deA
α 24,3; 31,8 
       24 h H2O + 10.000 TZ 
      Ohne OA, mit Opaker 4,32 0 16,7 9,42 6,29 (5,56)bB
αβ 3,69; 8,89 
Ohne OA, ohne Opaker 0 0 7,89 2,27 1,34 (2,57)*aB
α
■
 0,14; 2,55 
Visio.link, mit Opaker 24,9 12,3 43,2 12,6 26,7 (8,45)deA
αβ 22,8; 30,7 
Visio.link, ohne Opaker 22,5 11,2 42 20,5 24,9 (10,8)dA
αβ 19,8;30,0 
Pekk bond, mit Opaker 17,8 0 35,9 11,6 19,0 (8,44)cA
β 15,1; 23,0 
Pekk bond, ohne Opaker 8,8 0 32,3 20,9 11,3 (10,3)bA
α 6,46; 16,1 
Plasma, mit Opaker 16,4 0 25,3 5,52 15,3 (5,59)bcA
β 12,6; 17,9 
Plasma, ohne Opaker 6,7 0 10,8 8,19 5,31 (3,85)*bA
β
■ 3,51; 7,11 
Plasma+visio.link, mit Opaker 31,9 23,3 58,6 13,8 35,2 (9,81)*eA
β 30,6; 39,8 
Plasma+pekk bond, mit Opaker 19,3 13,7 33,2 5 20,4 (5,13)*cdB
α 18,0; 22,8 
* – Gruppe nicht normalverteilt 
a,b,c,d,e,f – signifikante Unterschiede zwischen Gruppen mit unterschiedlicher Vorbehandlung innerhalb der 
Gruppen mit dem gleichen Kunststoff 
A, B – signifikante Unterschiede zwischen Gruppen mit der gleichen Vorbehandlung und demselben Kunststoff 
aber unterschiedlicher Alterung 
α,β,γ – signifikante Unterschiede zwischen Gruppen mit der gleichen Vorbehandlung und Alterung aber 
unterschiedlichem Kunststoff  
■ – Signifikant niedrigere Werte zwischen den Gruppen mit der gleichen Oberflächenaktivierung, Alterung und 
demselben Kunststoff unterscheiden sich nach Auftragen von Opaker 
 
Die höchsten Verbundfestigkeitswerte beim fließfähigen Verblendkunststoff unter den 
Gruppen ohne Thermolast wurden bei Vorbehandlung mit kaltem Plasma kombiniert mit 
Visio.link und Opaker dokumentiert. Keine signifikanten Unterschiede wiesen die Gruppe mit 
Visio.link ohne Opaker, die Gruppe mit Visio.link und Opaker und die Gruppe, die mit 
kaltem Plasma, pekk bond und Opaker vorbehandelt wurde, auf. Unter den Gruppen mit 
Thermolastbehandlung wurden ebenfalls die höchsten Verbundfestigkeitswerte bei der 
Gruppe, die mit Plasma, Visio.link und Opaker vorbehandelt wurde, wobei die Werte noch 
höher waren als die Ausgangssituation ohne Thermolast dokumentiert. Die mit Visio.link und 
Opaker vorbehandelte Gruppe wies keinen signifikanten Unterschied auf.  
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Tabelle 5 – Median, Minimum (Min), Maximum (Max), Interquartilbereich (IQB), Mittelwert 
mit Standardabweichung (MW(SD)) und 95% Konfidenzintervall (95% KI) der 
unterschiedlich vorbehandelten, mit stopfbarem Kunststoff verblendeten PEKK-Substrate 
stopfbarer Verblendkunststoff 
 Vorbehandlung 
      24 h H2O Median Min Max IQB MW(SD) 95% KI 
Ohne OA, mit Opaker 14,1 6,65 20,2 3,59 13,8 (3,12)dA
β 12,3; 15,3 
Ohne OA, ohne Opaker 1,96 0,05 9,99 2,71 2,86 (2,40)*bA
α
■ 1,73; 3,98 
Visio.link, mit Opaker 24,3 15,3 30,9 6,06 24,4 (3,90)fA
α 22,6; 26,3 
Visio.link, ohne Opaker 18,9 10,5 29,8 5,8 18,9 (4,67)eA
α
■ 16,7; 21,1 
Pekk bond, mit Opaker 18,9 6,7 26,7 5,04 18,5 (4,65)eA
α 16,4; 20,7 
Pekk bond, ohne Opaker 12 6,05 17,7 2,94 12,3 (2,95)cA
α
■ 10,9; 13,6 
Plasma, mit Opaker 15,7 5,2 26,2 7,75 16,5 (5,03)deA
β 14,1; 18,9 
Plasma, ohne Opaker 4,5 0 8,05 3,61 4,13 (2,42)bcA
α
■ 3,00; 5,27 
Plasma+visio.link, mit Opaker 22,1 14,5 30,5 6,36 21,7 (4,16)efA
α 19,8; 23,7 
Plasma+pekk bond, mit Opaker 25,2 18,9 34,2 5,61 24,4 (3,73)fA
α 22,7; 26,2 
       24 h H2O + 10.000 TZ 
Ohne OA, mit Opaker 11,3 0 22 11,8 10,6 (6,43)cdA
β 7,59; 13,6 
Ohne OA, ohne Opaker 0 0 6,03 3,93 1,37 (2,19)*abA
α
■ 0,35; 2,40 
Visio.link, mit Opaker 22 11,3 37,9 10,6 22,9 (6,48)efA
α 19,8; 25,9 
Visio.link, ohne Opaker 18 0 27,9 7,76 18,4 (6,57)deA
α 15,3; 21,5 
Pekk bond, mit Opaker 15,4 4,03 30,8 5,47 16,3 (5,80)deA
αβ 13,6; 19,1 
Pekk bond, ohne Opaker 6,36 0 20,9 14,4 7,97 (6,87)cA
α
■ 4,76; 11,2 
Plasma, mit Opaker 14,1 0 19,8 5,52 14,0 (4,48)dA
β 11,9; 16,1 
Plasma, ohne Opaker 0 0 4,6 0 0,76 (1,59)*aB
α
■ 0,01; 1,51 
Plasma+visio.link, mit Opaker 25,8 16,4 37,4 6,86 26,0 (5,28)fA
α 23,5; 28,5 
Plasma+pekk bond, mit Opaker 18,6 0 40 7,37 17,5 (8,57)deB
α 13,5; 21,5 
* – Gruppe nicht normalverteilt 
a,b,c,d,e,f – signifikante Unterschiede zwischen Gruppen mit unterschiedlicher Vorbehandlung innerhalb der 
Gruppen mit dem gleichen Kunststoff 
A,B – signifikante Unterschiede zwischen Gruppen mit der gleichen Vorbehandlung und dem selben Kunststoff 
aber unterschiedlicher Alterung 
α,β,γ – signifikante Unterschiede zwischen Gruppen mit der gleichen Vorbehandlung und Alterung aber 
unterschiedlichem Kunststoff  
■ – Signifikant niedrigere Werte zwischen den Gruppen mit der gleichen Oberflächenaktivierung, Alterung und 
demselben Kunststoff unterscheiden sich nach Auftragen von Opaker 
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Unter den Gruppen ohne Thermolastalterung wurden die höchsten Verbundfestigkeitswerte 
beim stopfbaren Verblendkunststoff die mit Plasma, Pekk bond und Opaker, sowie mit 
Visio.link und Opaker vorbehandelten Gruppen festgestellt. Keinen signifikanten Unterschied 
wies die mit Plasma, Visio.link und Opaker vorbehandelte Gruppe auf. Unter den mit 
Thermolast behandelten Gruppen zeigten die höchsten Verbundfestigkeitswerte die mit 
Plasma, Visio.link und Opaker vorbehandelten Substrate –höher sogar als die gleiche Gruppe 
ohne Thermolastbehandlung – gefolgt von der mit Visio.link und Opaker vorbehandelten 
Gruppe. 
Das entsprechende Boxplotdiagramm ist in Abbildung 20 zu sehen. 
 
Tabelle 6 – Median, Minimum (Min), Maximum (Max), Interquartilbereich (IQB), Mittelwert 
mit Standardabweichung (MW(SD)) und 95% Konfidenzintervall (95% KI) der 
unterschiedlich vorbehandelten mit einem Prothesenkunststoff verblendeten PEKK-Substrate 
Prothesenkunststoff 
       Vorbehandlung 
      24 h H2O Median Min Max IQB MW(SD) 95% KI 
Ohne OA, mit Opaker 6,33 0,24 18,2 7,27 7,07 (5,27)bcA
α
■ 4,60; 9,53 
Ohne OA, ohne Opaker 25,1 11,8 51,2 15,6 25,6 (10,3)cdA
γ 20,8; 30,4 
Visio.link, mit Opaker 39,5 6,94 70,3 21,7 41,2 (17,2)eA
β 33,1; 49,2 
Visio.link, ohne Opaker 25,5 14,3 19,4 13,2 28,6 (10,8)deA
β 23,6; 33,7 
Pekk bond, mit Opaker 10,1 0,53 45,3 21,4 15,4 (13,7)*cA
α 9,02; 21,8 
Pekk bond, ohne Opaker 22,7 5,52 42,4 17 25,9 (10,6)cdA
β 20,9; 30,9 
Plasma, mit Opaker 4,82 1,39 17,4 7,75 6,25 (5,15)*bA
α
■ 3,84; 8,66 
Plasma, ohne Opaker 21,4 10,3 50,2 17,1 23,8 (11,3)*cdA
β 18,5; 29,2 
Plasma+visio.link, mit Opaker 34,8 6,83 82,7 15 37,6 (18,9)deA
β 28,7; 46,4 
Plasma+pekk bond, mit Opaker 27,7 1,33 48 13,5 27,0 (11,6)cdeA
α 21,6; 32,5 
       
24 h H2O + 10.000 TZ       
Ohne OA, mit Opaker 4,27 0 13,4 5,16 4,87 (4,16)bA
α
■ 2,92; 6,81 
Ohne OA, ohne Opaker 26,5 11,9 38 11,8 26,4 (7,09)dA
β 23,1; 29,7 
Visio.link, mit Opaker 30,2 15,5 65,2 20,6 33,3 (14,9)deA
β 26,3; 40,2 
Visio.link, ohne Opaker 27 14 47,9 11,6 26,8 (8,56)dA
β 22,8; 30,8 
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Pekk bond, mit Opaker 7,45 0 32,3 7,69 9,84 (9,47)*bcA
α
■ 5,41; 14,3 
Pekk bond, ohne Opaker 22,9 13,8 40,2 14,4 24,3 (7,84)cdA
β 20,6; 28,0 
Plasma, mit Opaker 0 0 13,8 0 0,92 (3,11)*aB
α
■ 0,53; 2,37 
Plasma, ohne Opaker 13,7 3,71 18,2 6,48 13,7 (3,78)cB
γ 11,9; 15,5 
Plasma+visio.link, mit Opaker 33 18,2 68,3 21,6 37,5 (13,9)*eA
β 31,0; 44,0 
Plasma+pekk bond, mit Opaker 24,2 0 45,2 19,3 19,3 (13,2)cdA
α 13,1; 25,4 
* – Gruppe nicht normalverteilt 
a,b,c,d,e,f – signifikante Unterschiede zwischen Gruppen mit unterschiedlicher Vorbehandlung 
innerhalb der Gruppen mit dem gleichen Kunststoff 
A,B – signifikante Unterschiede zwischen Gruppen mit der gleichen Vorbehandlung und dem selben 
Kunststoff aber unterschiedlicher Alterung 
α,β,γ – signifikante Unterschiede zwischen Gruppen mit der gleichen Vorbehandlung und Alterung 
aber unterschiedlichem Kunststoff  
■ – Signifikant niedrigere Werte zwischen den Gruppen mit der gleichen Oberflächenaktivierung, Alterung und 
demselben Kunststoff unterscheiden sich nach Auftragen von Opaker 
 
Beim Prothesenkunststoff stellten sich die höchsten Verbundfestigkeitswerte unter den 
Gruppen ohne Thermolast bei Vorbehandlung mit Visio.link und Opaker heraus. Keine 
signifikanten Unterschiede wiesen die Gruppe mit kaltem Plasma, Visio.link und Opaker und 
die Gruppe, die mit Visio.link aber ohne Opaker vorbehandelt wurde, auf. Unter den Gruppen 
mit Thermolastbehandlung wurden ebenfalls die höchsten Verbundfestigkeitswerte bei der 
mit Plasma, Visio.link und Opaker vorbehandelten Gruppe dokumentiert. Dazu wies noch die 
mit Visio.link und Opaker vorbehandelte Gruppe keinen signifikanten Unterschied auf.  
Das entsprechende Boxplotdiagramm ist in Abbildung 21 zu sehen. 
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Abbildung 19 – Boxplotdiagramm: Verbundfestigkeiten bei unterschiedlich vorbehandelten 
und mit fließfähigem Verblendkunststoff verblendeten PEKK-Substraten (in MPa) 
 
 
Abbildung 20 – Boxplotdiagramm: Verbundfestigkeiten bei unterschiedlich vorbehandelten 
und mit stopfbarem Verblendkunststoff verblendeten PEKK-Substraten (in MPa) 
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Abbildung 21 – Boxplotdiagramm: Verbundfestigkeiten bei unterschiedlich vorbehandelten 
und mit Prothesenkunststoff verblendeten PEKK-Substraten (in MPa) 
 
Bei der Bruchbildanalyse wurden relative Häufigkeiten untersucht. Es lässt sich beobachten, 
dass der Großteil aller Prüfkörper adhäsiv gebrochen ist. Beim fließfähigen 
Verblendkunststoff ohne Thermolastbehandlung weisen vier Gruppen mindestens einen 
kohäsiven Bruch im Kunststoff auf. Bei der mit Plasma, Visio.link und Opaker 
vorbehandelten Gruppe brachen 35% der Prüfkörper kohäsiv im Kunststoff. Nach der 
künstlichen Alterung im Thermolastwechsler wiesen zwei Gruppen kohäsive Brüche auf: die 
mit Plasma, Visio.link und Opaker, sowie die mit Visio.link und Opaker vorbehandelten 
Gruppen. In den Tabellen 7, 8 und 9 sind die relativen Häufigkeiten und Konfidenzintervalle 
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Tabelle 7 – relative Häufigkeiten und Konfidenzintervalle der unterschiedlich vorbehandelten 
mit einem fließfähigen Verblendkunststoff verblendeten PEKK-Substrate (Angabe in %) 
Fließfähiger Verblendkunststoff 
   
Vorbehandlung   
24 h H2O adhäsiv kohäsiv im Kunststoff 
Ohne OA, mit Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Ohne OA, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Visio.link, mit Opaker 95 (74; 100) 5 (0; 25) 
Visio.link, ohne Opaker 95 (74; 100) 5 (0; 25) 
Pekk bond, mit Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Pekk bond, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma, mit Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma+visio.link, mit Opaker 65 (39; 85) 35 (14; 60) 
Plasma+pekk bond, mit Opaker 85 (61; 97) 15 (2; 38) 
   
24 h H2O + 10.000 TZ   
Ohne OA, mit Opaker3 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Ohne OA, ohne Opaker15 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Visio.link, mit Opaker 90 (67; 99) 10 (0; 32) 
Visio.link, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Pekk bond, mit Opaker1 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Pekk bond, ohne Opaker5 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma, mit Opaker1 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma+visio.link, mit Opaker 85 (61; 97) 15 (2; 38) 
Plasma+pekk bond, mit Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Tiefgestellte Zahl – Anzahl der vor dem Zugversuch debondeten Prüfkörper 
 
Bei den Prüfkörpern mit einem stopfbaren Kunststoff lassen sich die kohäsiven Brüche bei 
drei unterschiedlich vorbehandelten Gruppen beobachten. Dazu gehören die mit Visio.link 
und Opaker, die ohne Oberflächenaktivierung und Opaker und die mit Plasma, Visio.link und 
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Opaker vorbehandelten Gruppen. Nach der Thermolastbehandlung lassen sich die kohäsiven 
Brüche im Kunststoff auch bei drei Gruppen erkennen. Darunter sind wieder die mit Plasma, 
Visio.link und Opaker, sowie die mit Plasma und Opaker vorbehandelte Gruppe.  
 
Tabelle 8 – relative Häufigkeiten und Konfidenzintervalle der unterschiedlich vorbehandelten 
mit einem stopfbaren Verblendkunststoff verblendeten PEKK-Substrate (Angabe in %) 
stopfbarer Verblendkunststoff 
   
Vorbehandlung   
24 h H2O adhäsiv kohäsiv im Kunststoff 
Ohne OA, mit Opaker 95 (74; 100) 5 (0; 25) 
Ohne OA, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Visio.link, mit Opaker 90 (67; 99) 10 (0; 32) 
Visio.link, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Pekk bond, mit Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Pekk bond, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma, mit Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma, ohne Opaker2 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma+visio.link, mit Opaker 95 (74; 100) 5 (0; 25) 
Plasma+pekk bond, mit Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
   
24 h H2O + 10.000 TZ   
Ohne OA, mit Opaker1 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Ohne OA, ohne Opaker14 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Visio.link, mit Opaker 90 (67; 99) 10 (0; 32) 
Visio.link, ohne Opaker1 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Pekk bond, mit Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Pekk bond, ohne Opaker5 95 (74; 100) 5 (0; 25) 
Plasma, mit Opaker1 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma, ohne Opaker16 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma+visio.link, mit Opaker 45 (22; 69) 55 (30; 77) 
Plasma+pekk bond, mit Opaker1 90  (67; 99) 10 (0; 32) 
Tiefgestellte Zahl – Anzahl der vor dem Zugversuch debondeten Prüfkörper 
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Bei den Prüfkörpern, die mit PMMA-Prothesenkunststoff verblendet wurden, lassen sich bei 
den Gruppen ohne künstliche Alterung im Thermolast ausschließlich adhäsive Brüche 
beobachten. Unter den Gruppen nach 10.000 thermischen Zyklen gab es nur bei einer Gruppe 
kohäsiv im Kunststoff frakturierten Prüfkörper. Diese Gruppe erreichte die höchsten 
Verbundfestigkeitswerte. 
In Tabelle 9 werden die relativen Häufigkeiten und Konfidenzintervalle der Brucharten für 
unterschiedlich vorbehandelte PEKK-Substrate dargestellt, die mit PMMA-Kunststoff 
verblendet wurden. 
 
Tabelle 9 – relative Häufigkeiten und Konfidenzintervalle der unterschiedlich vorbehandelten 
mit einem PMMA-Kunststoff verblendeten PEKK-Substrate (Angabe in %) 
Prothesenkunststoff 
   
Vorbehandlung   
24 h H2O adhäsiv kohäsiv im Kunststoff 
Ohne OA, mit Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Ohne OA, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Visio.link, mit Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Visio.link, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Pekk bond, mit Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Pekk bond, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma, mit Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma+visio.link, mit Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma+pekk bond, mit Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
   
24 h H2O + 10.000 TZ   
Ohne OA, mit Opaker4 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Ohne OA, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Visio.link, mit Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Visio.link, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Pekk bond, mit Opaker3 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
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Pekk bond, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma, mit Opaker16 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma, ohne Opaker 100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Plasma+visio.link, mit Opaker 95 (74; 100) 5 (0; 25) 
Plasma+pekk bond, mit 
Opaker4 
100 (82; 100) 0 (0; 17) 
Tiefgestellte Zahl – Anzahl der vor dem Zugversuch debondeten Prüfkörper 
 
Beim Kruskal-Wallis-Test stellte sich heraus, dass sowohl das Korundstrahlen als auch das 
Auftragen von Opaker auf die Oberfläche zu höchst signifikanten Unterschieden zwischen 
den Rauhigkeitswerten der verschiedenen Gruppen untereinander führt (für beide gilt p < 
0,001). Der anschließend durchgeführte Mann-Whitney-U-Test zeigte zudem 
hochsignifikante Unterschiede bei den Werten der Oberflächenrauhigkeit nach dem Auftragen 
von Opaker zwischen der Gruppe, die mit Plasma und Opaker vorbehandelt, auf die danach 
der fließfähige Kunststoff aufgetragen und die im Thermolastwechsel künstlich gealtert 
wurde, und drei anderen unterschiedlich vorbehandelten Gruppen: i) fließfähiger Kunststoff, 
mit visio.link und Opaker vorbehandelt, im Thermolast gealtert (p = 0,012); ii) stopfbarer 
Kunststoff, mit Plasma, visio.link und Opaker vorbehandelt (p = 0,03); iii) stopfbarer 
Kunststoff, mit visio.link und Opaker vorbehandelt, im Thermolast gealtert (p = 0,032).  
Beim Wilcoxon-Rang-Test wurden signifikant kleinere Oberflächenrauhigkeitswerte nach 
dem Auftragen von Opaker im Vergleich zu den Oberflächenrauhigkeitswerten nach dem 
Korundstrahlen bei 75% der Gruppen festgestellt. 
Zum Beurteilen der Überlebensrate wurde eine Lebenszeitanalyse nach Kaplan und Meier 
durchgeführt. Der Breslow-Test machte höchstsignifikante Unterschiede zwischen den 
Lebenszeiten unter den unterschiedlich vorbehandelten Prüfkörpern in den 
Verblendkunststoffgruppen (p < 0,001) deutlich. Ebenso wurden höchstsignifikante 
Unterschiede zwischen den Lebenszeiten unter den unterschiedlich vorbehandelten 
Prüfkörpern in der Prothesenkunststoffgruppe (p < 0,001) beobachtet.  
Die Überlebensfunktionen für unterschiedlich vorbehandelte Gruppen sind in Abbildungen 
22, 23 bzw. 24, und die mediane Überlebensrate mit Konfidenzintervall in Tabellen 10, 11 
und 12 dargestellt.  
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Abbildung 22 – Überlebensfunktion nach Kaplan und Meier: fließfähiger Verblendkunststoff 
(Angabe in MPa) 
 
Abbildung 23– Überlebensfunktion nach Kaplan und Meier: stopfbarer Verblendkunststoff 
(Angabe in MPa) 
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Die längste Überlebenszeit lässt sich laut Abbildung für die mit Plasma, visio.link und Opaker 
vorbehandelte Gruppe sowohl mit als auch ohne thermischer Vorbelastung bestimmen. Die 
kürzesten Überlebenskurven lassen sich für die Gruppen ohne Oberflächenaktivierung und 
ohne Opaker, sowie mit Plasma aber ohne Opaker vorbehandelte Gruppen sowohl vor als 
auch nach der künstlichen Alterung im Thermolastwechsler erkennen. 
 
Tabelle 10 – mediane Überlebensrate mit Konfidenzintervall beim fließfähigen Kunststoff 
Fließfähiger Verblendkunststoff 
       Vorbehandlung 24 h H2O 
 
24 h H2O + 10.000 TZ 
 
Median 95% KI Median 95% KI 
Ohne OA, mit Opaker 15,2 11; 18 5,38 0; 10 
Ohne OA, ohne Opaker 6,64 4; 8 5,35 0; 9 
Visio.link, mit Opaker 25,6 21; 29 24,8 21; 27 
Visio.link, ohne Opaker 25,0 16; 33 22,4 18; 26 
Pekk bond, mit Opaker 19,8 16; 22 18,8 13; 23 
Pekk bond, ohne Opaker 10,6 6; 14 12,3 7; 17 
Plasma, mit Opaker 16,5 13; 19 17,1 13; 20 
Plasma, ohne Opaker 6,00 4; 7 7,92 5; 10 
Plasma+visio.link, mit Opaker 31,2 16; 45 31,5 27; 35 
Plasma+pekk bond, mit Opaker 24,5 19; 29 19,1 16; 21 
 
 
Die längste Überlebenszeit lässt sich laut Abbildung für die mit Plasma, pekk bond und 
Opaker vorbehandelte Gruppe sowohl mit als auch ohne die thermische Vorbelastung 
feststellen. Das gilt auch für die mit visio.link und Opaker und die mit Plasma, visio.link und 
Opaker vorbehandelte Gruppe nach der thermischen Alterung. Die kürzeste Überlebenszeit 
wiesen die Gruppen ohne Oberflächenvorbehandlung und ohne Opaker auf, sowie Gruppe mit 
Plasmaaktivierung und ohne Opaker vorbehandelt, sowohl vor als auch nach der künstlichen 
Alterung im Thermolast. 
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Tabelle 11 – mediane Überlebensrate mit Konfidenzintervall beim stopfbaren Kunststoff 
Stopfbarer Verblendkunststoff 
       Vorbehandlung 24 h H2O 
 
24 h H2O + 10.000 TZ 
 
Median 95% KI Median 95% KI 
Ohne OA, mit Opaker 14,1 11; 16 12,1 6; 17 
Ohne OA, ohne Opaker 1,56 0; 4 4,20 2; 6 
Visio.link, mit Opaker 23,9 20; 26 21,7 18; 24 
Visio.link, ohne Opaker 18,6 15; 21 18,2 14; 21 
Pekk bond, mit Opaker 18,8 14; 23 15,3 13; 16 
Pekk bond, ohne Opaker 12,0 10; 13 10,8 10; 13 
Plasma, mit Opaker 15,5 12; 18 14,3 10; 18 
Plasma, ohne Opaker 4,55 2; 6 3,55 0; 6 
Plasma+visio.link, mit Opaker 22,1 16; 28 25,6 23; 27 
Plasma+pekk bond, mit Opaker 25,0 22; 27 18,9 12; 25 
 
 
Abbildung 24 – Überlebensfunktion nach Kaplan und Meier: Prothesenkunststoff (Angabe in 
MPa) 
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Die längsten Überlebenszeiten lassen sich laut Abbildung für die mit Plasma, visio.link und 
Opaker und für die mit visio.link und Opaker vorbehandelten Gruppen sowohl mit als auch 
ohne die thermische Alterung bestimmen. Die kürzesten Überlebenskurven wurden bei der 
Gruppe ohne Oberflächenaktivierung und mit Opaker, sowie bei der mit Plasma und Opaker 
vorbehandelten Gruppe sowohl vor als auch nach der künstlichen Alterung im 
Thermolastwechsler beobachtet. 
 
Tabelle 12 – mediane Überlebensrate mit Konfidenzintervall beim Prothesenkunststoff 
Prothesenkunststoff 
       Vorbehandlung 24 h H2O 
 
24 h H2O + 10.000 TZ 
 
Median 95% KI Median 95% KI 
Ohne OA, mit Opaker 5,20 0; 12 4,29 0; 8 
Ohne OA, ohne Opaker 24,8 15; 34 26,1 21; 30 
Visio.link, mit Opaker 38,8 32; 44 30,0 18; 41 
Visio.link, ohne Opaker 25,0 21; 28 27,0 23; 30 
Pekk bond, mit Opaker 9,42 5; 13 7,85 2; 12 
Pekk bond, ohne Opaker 22,7 18; 27 22,6 15; 29 
Plasma, mit Opaker 3,27 0; 11 1,30 0; 4 
Plasma, ohne Opaker 20,6 9; 31 13,7 12; 15 
Plasma+visio.link, mit Opaker 34,2 24; 43 30,2 16; 43 
Plasma+pekk bond, mit Opaker 27,3 31; 33 25,0 21; 28 
 
 
Zur Schätzung des Einflusses unabhängiger Variablen auf die Überlebenszeit wurde die Cox-
Regression durchgeführt. Hoch- und höchstsignifikante Effekte wurden durch Aufnahme der 
verschiedenen Kovarianten gezeigt. Die Signifikanz und die Hazard-Funktion Exp(B) für die 
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Tabelle 13 – Signifikanz und Hazard-Funktion der Variablen der Überlebenszeit von 
Prüfkörper beim Verblendkunststoff 
Verblendkunststoff 
 
Variable Signifikanz Exp(B) 
Visio.link p < 0,001 ,069 
Pekk bond p < 0,001 ,212 
Plasma p = 0,005 ,708 
Plasma+Visio.link p < 0,001 ,093 
Plasma+pekk bond p < 0,001 ,173 
Opaker p < 0,001 ,269 
Thermolast p = 0,006 1,232 
 
Bei der Hazard-Funktion für die mit Verblendkunststoff verblendeten Gruppen wurde 
festgestellt, dass jede Art der Oberflächenaktivierung mit einer höheren 
Überlebenswahrscheinlichkeit einhergeht als die Gruppen ohne Oberflächenaktivierung. 
Genauso wirkte sich das Auftragen von Opaker positiv auf die Wahrscheinlichkeit einer 
längeren Überlebenszeit aus. Die künstliche, thermische Alterung mittels Thermocycler bringt 
niedrigere Überlebenswahrscheinlichkeiten mit sich, als die reine künstliche Alterung im 
Wasserbad für 24 Stunden. 
Bei Hazard-Funktion für die mit Prothesenkunststoff verblendeten Gruppen kam raus, dass 
jede Art der Oberflächenaktivierung, bis auf die Oberflächenaktivierung mittels kaltem 
Plasma, mit einer höheren Überlebenswahrscheinlichkeit einhergeht als die Gruppen ohne 
Oberflächenaktivierung. Auch das Auftragen von Opaker wirkte sich negativ auf die 
Überlebenswahrscheinlichkeit aus. Es wurden zudem niedrigere 
Überlebenswahrscheinlichkeiten für die thermische Alterung im Thermocycler als für reine 
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Tabelle 14 – Signifikanz und Hazard-Funktion der Variablen der Überlebenszeit von 
Prüfkörper beim Prothesenkuststoff 
Prothesenkunststoff 
 
Variable Signifikanz Exp(B) 
Visio.link p < 0,001 ,187 
Pekk bond p = 0,008 ,635 
Plasma p = 0,012 1,550 
Plasma+Visio.link p < 0,001 ,103 
Plasma+pekk bond p < 0,001 ,241 
Opaker p < 0,001 2,758 








Im Folgenden werden die Ergebnisse der untersuchten Abhängigkeit der 
Oberflächenaktivierung, des Opakers, des Kunststoffs und der Alterung in Bezug auf die 
Nullhypothesen diskutiert. 
Es wurde beobachtet, dass die durchschnittlichen Festigkeitswerte zwischen 
Restaurationsmaterial und Zahnschmelz im Zugversuch zwischen 20 – 28 MPa liegen und es 
ab einer Verbundfestigkeit von 26 MPa zu Schmelzausrissen kommt [226, 227]. Ähnliches 
Verhalten wurde im Scherversuch bei Werten zwischen 27 MPa und 35 MPa festgestellt [228-
230]. Um das adhäsive Versagen der Restauration zu vermeiden, sollte der Verbund zwischen 
Adhäsivsystem und Restaurationsmaterial höher sein als der Verbund zur Zahnhartsubstanz. 
Somit wird die gesamte Verbundfestigkeit durch den Verbund zur Zahnhartsubstanz 
beziehungsweise durch die Eigenfestigkeit des Schmelzes limitiert.  
Bei den mit fließfähigem Kunststoff verblendeten Gruppen kamen die höchsten 
Verbundfestigkeitswerte bei denen mit Plasma, visio.link und Opaker vorbehandelten 
Gruppen, sowohl mit (35,2 MPa) als auch ohne thermische Alterung (32,6 MPa) vor. Es 
wurde sogar eine Steigerung der Verbundfestigkeit nach 10.000 thermischen Zyklen 
festgestellt. Das Phänomen der steigenden Festigkeit nach der künstlichen Alterung wurde 
schon in anderen Studien erkannt [231] und mit Nachpolymerisation erklärt [232]. Unter den 
Gruppen ohne thermische Alterung war zu erkennen, dass die mit visio.link ohne (29,3 MPa) 
und mit Opaker (28,7 MPa), sowie die mit Plasma, pekk bond und Opaker (28,0 MPa) 
vorbehandelten Gruppen keine signifikante Unterschiede aufweisen. Nach der thermischen 
Alterung wurde wiederum bei der mit visio.link und Opaker vorbehandelten Gruppe (26,7 
MPa) kein statistisch signifikanter Unterschied erkannt. Diese Ergebnisse spiegelten sich auch 
in der Bruchbildanalyse wieder, da es nur bei den oben genannten Gruppen zu kohäsiven 
Frakturen im Kunststoff kam. Das weist darauf hin, dass der Verbund stärker war als die 
Eigenfestigkeit des Verblendkomposites.  
Die höchsten Verbundfestigkeitswerte unter den mit stopfbarem Kunststoff verblendeten 
Gruppen erreichte die mit Plasma, visio.link und Opaker vorbehandelte Gruppe nach der 
künstlichen Alterung im Thermolastwechsler (26,0 MPa). Auch hier ergab die Untersuchung 
die steigende Festigkeit im Vergleich zu der gleich vorbehandelten Gruppe ohne 
Thermolastwechsel. Unter den Gruppen ohne künstliche thermische Alterung erreichten die 
höchsten Werte die mit Plasma, pekk bond und Opaker (24,4 MPa), beziehungsweise die mit 
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visio.link und Opaker vorbehandelte Gruppe (24,4 MPa). Hier kam bei der Bruchbildanalyse 
raus, dass die kohäsiven Brüche in Zusammenhang mit hohen Verbundfestigkeitswerten zu 
sehen sind. Allerdings sind die meisten (11) kohäsiven Brüche bei der mit Plasma, pekk bond 
und Opaker vorbehandelten Gruppe nach der thermischen Alterung zu bemerken, wobei die 
Festigkeitswerte dieser Gruppe (17,5 MPa) signifikant niedriger sind als die der Gruppe mit 
den höchsten Verbundfestigkeitswerten. Auch wurden kohäsive Brüche bei anderen Gruppen 
mit signifikant niedrigeren Festigkeitswerten beobachtet (13,8 MPa bzw. 7,97 MPa). Da es 
sich jeweils um einen kohäsiven Bruch handelt, geht man von einem bei der Herstellung des 
Prüfkörpers entstandenen Fehlers aus, wie einer Luftblase im Verblendkomposit, welche eine 
Schwächung des Materials bewirken kann. 
Die höheren Festigkeitswerte beim fließfähigen DMA-basierten Verblendkunststoff im 
Vergleich zum stopfbaren DMA-basierten Kunststoff hängen wahrscheinlich mit der 
Viskosität des Materials bzw. mit Größe und Anzahl der Füllkörper im jeweiligen Kunststoff 
zusammen. Die stopfbaren Materialien verfügen über eine bessere mechanische Adaptation 
unter Druck, die fließfähigen Materialien benetzen die Oberfläche des Gerüstmaterials 
leichter. Auch wird behauptet, dass die niedrigmolekularen Materialien leichter mit der 
Oberfläche interagieren können und dies dank der besseren Penetration in das Gerüstmaterial 
zur stärkeren mikromechanischen Retention und deswegen auch zu höheren Werten führen 
kann. 
Bei den mit Prothesenkunststoff verblendeten Gruppen erreichten die mit visio.link und 
Opaker (41,2 MPa), sowie die mit Plasma, visio.link und Opaker vorbehandelten Gruppen, 
sowohl mit (37,5 MPa) als auch ohne thermische Vorbelastung (37,6 MPa), die höchsten 
Werte. Interessant ist die Beobachtung, dass alle ohne Opaker vorbehandelten mit 
Prothesenkunststoff verblendeten Gruppen zu signifikant höheren Festigkeitswerten führten 
als gleich vorbehandelte Gruppen, die mit dem stopfbaren Kunststoff verblendet wurden. Bei 
drei der vier ohne Opaker vorbehandelten Gruppen, die mit fließfähigem Kunststoff 
verblendet wurden, war dies ebenso der Fall. Das lässt sich mit dem guten Verbund zwischen 
der PEKK-Oberfläche zu Methylmethacrylaten erklären, die in einem PMMA-Kunststoff 
reichlich vorhanden sind. Bei den DMA-basierten Kunststoffen muss eine Bindung zu MMA-
basierten Bondings geschaffen werden. Das wird als eine Schwachstelle im Vergleich zu 
MMA-basierten Kunststoffen angesehen, bei welchen dieser Verbund zu DMA nicht 
geschaffen werden muss. Deshalb erreicht MMA-basierter Kunststoff höhere 
Verbundfestigkeitswerte als die DMA-basierten Kunststoffe. 
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Es wurde nur ein kohäsiver Bruch unter den mit Prothesenkunststoff verblendeten Gruppen 
beobachtet, nämlich bei der Gruppe mit den höchsten Verbundfestigkeitswerten nach der 
thermischen Alterung. Dies weist auf eine hohe Eigenfestigkeit des Prothesenkunststoffs und 
auf eine gute Hydrolysebeständigkeit des Verbunds auch bei der thermischen Alterung hin.  
Allgemein wird somit bei den Gruppen mit höheren Verbundfestigkeitswerten ein höherer 
Anteil an kohäsiven Brüchen beobachtet, was auch mit anderen Studien übereinstimmt [12, 
58, 233]. 
Somit lässt sich die Nullhypothese, dass die unterschiedliche Oberflächenaktivierung keinen 
Einfluss auf die Verbundfestigkeit hat, widerlegen.  
In der momentan verfügbaren Literatur gibt es nach bestem Wissen des Autors noch keine 
Vergleichsuntersuchung zur Verbundfestigkeit von PEKK zu einem Verblend- oder 
Prothesenkunststoff. Allerdings wird davon ausgegangen, dass anhand der sehr ähnlichen 
Eigenschaften zu PEEK  tendenziell vergleichbare Ergebnisse für PEKK zu erwarten sind. Es 
wurde Verbundfestigkeit von einem mittels Befestigungskomposit (Multilink Automix, 
Ivoclar Vivadent) geklebten Aufbaukomposit (Multicore Flow, Ivoclar Vivadent) zum 
amorphen und kristallinen PEKK sowie zum glasfaserverstärkten PEEK untersucht. Es zeigte 
sich, dass PEEK (bis zu 23,6 MPa) höhere Verbundfestigkeitswerte aufweist als kristalliner 
(bis zu 17,8 MPa) sowie amorpher (bis zu 16,3 MPa) PEKK [19] . Der Versuch ergab bei 
PEEK stark variierende Werte. Die Kombination aus einem mechanischen und einem 
chemischen Verbund hat sich bei diesem Werkstoff bewährt. Die höchsten Festigkeiten (bis 
zu 69,0 MPa) wurden erzielt, wenn die Werkstoffoberfläche korundgestrahlt, mit visio.link 
vorbehandelt und mit Sinfony (3M) verblendet wurde [12]. Einige Untersuchungen zeigen 
nach dem Ätzvorgang mit konzentrierter Schwefelsäure bei PEEK eine sehr günstige 
Oberflächenrauhigkeit [11, 16, 21, 126]. Allerdings ist das Ätzen mit hochprozentiger (98 %) 
Schwefelsäure sowohl am Patientenstuhl als auch im zahntechnischen Labor sehr gefährlich 
und daher kaum möglich [126] und wurde deshalb in dieser Untersuchung nicht angewandt. 
Es wurde weiterhin festgestellt, dass die höchsten Werte unter den mit stopfbarem 
Verblendkunststoff verblendeten Gruppen signifikant kleiner sind als die höchsten 
Festigkeitswerte von derer mit den weiteren beiden Kunststoffen verblendeten Gruppen. Das 
gilt für Gruppen sowohl mit als auch ohne thermische Vorbelastung. Auch wurde festgestellt, 
dass die Verwendung unterschiedlicher Kunststoffarten bei gleicher Vorbehandlungsart von 
Prüfkörpern vor der thermischen Alterung bei acht und nach der thermischen Alterung sogar 
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bei neun von zehn unterschiedlichen Vorbehandlungsarten zu signifikanten Unterschieden 
untereinander führte. Der Grund dafür können die im Prothesenkunststoff reichlich 
vorhandene Methylmethacrylat-Gruppen sein, die mit PEKK-Werkstoff eine sehr gute 
Verbindung eigehen [11-13, 18, 59, 127].  
Folglich lässt sich auch die Nullhypothese, dass die Kunststoffart keinen Einfluss auf die 
Verbundfestigkeit hat, ablehnen. 
Es war zu beobachten, dass die höchsten Festigkeitswerte immer in Kombination mit 
visio.link und Opaker entstehen. Unter den Gruppen nach der Thermolastalterung ist es bei 
allen drei Kunststoffen die Kombination aus Plasma, visio.link und Opaker. Ohne 
Thermolastalterung lassen sich die höchsten Werte entweder bei der Kombination von 
visio.link und Opaker oder von Plasma, visio.link und Opaker beobachten. Beim PEEK-
Werkstoff wurde nachgewiesen, dass sich mit einem PETIA- und Methylmethacrylat-haltigen 
Adhäsivsystem ein adäquater Verbund herstellen lässt [11-13, 18, 59, 127].  
Eines der Probleme beim Haftverbund von Polymeren ist ihre geringe Oberflächenspannung 
[234]. Eine Oberflächenvorbehandlung mit kaltem Plasma erhöht die Oberflächenspannung, 
führt somit zu einer besseren Benetzbarkeit des Materials und zur Verbesserung des 
Haftverbunds [18, 95]. Eine Plasmabehandlung basiert auf einem ionisierten Gas mit 
positiven und negativen Ladungen, die mit der Materialoberfläche reagieren. Diese freien 
Radikale beeinflussen die Oberfläche des Materials auf vier verschiedene Weisen: Abtrag des 
Materials, Oberflächenreinigung, Mikroätzen und Oberflächenaktivierung [234]. Allerdings 
zeigen Studien auch, dass eine Plasmavorbehandlung unterschiedliche Effekte auf 
unterschiedliche Materialien hat [234]. Zum einen wurde kein Einfluss auf die 
Oberflächenrauhigkeit bei PMMA-basierten CAD/CAM-Blanks beobachtet [95], zum 
anderen eine Erhöhung der Rauhigkeitwerte beim PEEK [18]. Die Oberfläche wird mittels 
Plasma aktiviert, indem bei einigen Polymeren funktionelle Gruppen wie C=O oder –OH 
gebildet werden [90]. Die Aktivierung dieser funktionellen Gruppen kann zur Bildung von 
starken kovalenten Bindungen führen. Es zeigte sich ebenso, dass eine Plasmabehandlung 
auch einen negativen Einfluss auf die Verbundfestigkeit haben kann [18, 95]. Die vorliegende 
Untersuchung ergab unter den mit Plasma vorbehandelten Gruppen bei der mit fließfähigem 
Kunststoff verblendeten Gruppe nach thermischer Alterung signifikant höhere, bei der mit 
stopfbarem Kunststoff und mit Prothesenkunststoff verblendeten Gruppe jeweils nach 
thermischer Alterung, signifikant niedrigere Festigkeitswerte. Unter den Gruppen ohne 
thermische Alterung wurden keine Unterschiede in der Verbundfestigkeit beobachtet, im 
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Vergleich zu den Gruppen ohne Oberflächenaktivierung. Plasmavorbehandlung in 
Kombination mit visio.link zeigt allerdings bei allen drei Verblendmaterialien die höchsten 
Verbundfestigkeitswerte nach der thermischen Alterung. Dies weist auf eine sehr gute 
Hydrolysestabilität dieser Kombination von Vorbehandlung hin. Nach der 
Plasmavorbehandlung führt eine zusätzliche Schicht aus einem MMA-haltigen 
Adhäsivsystem zu sehr guten Ergebnissen. Jedoch wird bei allen drei Verblendmaterialien, 
außer mit visio.link, kein signifikanter Unterschied zur Vorbehandlung ohne Plasma 
festgestellt. Bei pekk bond handelt es sich jedoch auch um ein MMA-haltiges Adhäsivsystem. 
Dieses System führt in Kombination mit Plasma nur initial bei der mit stopfbarem Kunststoff 
verblendeten Gruppe zu befriedigenden Ergebnissen, sprich zu keinem signifikanten 
Unterschied zur Gruppe mit den höchsten Werten. Visio.link enthält das Lösungsmittel 
PETIA. Die Untersuchungen bezüglich der Verbundfestigkeit von PEEK berichten darüber, 
dass die Adhäsivsysteme mit DMA, MMA und PETIA zu den höchstenVerbundfestigkeiten 
führen [11-13, 18, 59, 127]. Auch in der vorliegenden Untersuchung stellte sich heraus, dass 
unter den mit Verblendkunststoffen verblendeten Gruppen die zusätzliche 
Plasmavorbehandlung vor dem Auftragen von Opaker, bis auf bei der mit fließfähigem 
Kunststoff verblendeten Gruppe nach der thermischen Alterung keinen signifikanten 
Unterschied im Vergleich zu den Gruppen ohne Plasmavorbehandlung aber mit Opaker 
aufweist. Bei der mit fließfähigem Kunststoff verblendeten Gruppe nach thermischer Alterung 
führt Plasma zu höheren Festigkeitswerten. Beim Prothesenkunststoff verursacht die 
zusätzliche Plasmavorbehandlung vor dem Auftragen von Opaker initial keinen signifikanten 
Unterschied, nach der thermischen Alterung sogar sind sogar niedrigere Werte als bei den 
ohne Plasma vorbehandelten Gruppen zu erkennen. Die erhöhten Werte bei der Kombination 
von MMA-basierten Adhäsivsystemen und Plasma können mit der Generierung von 
funktionellen polaren Gruppen auf der PEKK-Oberfläche durch das Luft-Plasmagerät erklärt 
werden. Diese liefern zusätzliche Bindungsstellen für die Adhäsivsysteme. Somit sind erhöhte 
Interaktionen und Festigkeitswerte zu erwarten. 
Obwohl Opaker primär für die Optimierung der Farbe der Kronen- und Brückengerüste 
entwickelt und benutzt wurde, kann dieser auch der Verbesserung der Verbundeigenschaften 
dienen [14]. Unter den mit Verblendkunststoff verblendeten Prüfkörpern zeigt jede Gruppe, 
die zusätzlich mit Opaker vorbehandelt wurde, höhere Festigkeitswerte als die ohne Opaker – 
davon weisen beim fließfähigen Verblendkunststoff 50% der Gruppen sowohl mit als auch 
ohne Thermolastalterung einen statistisch signifikanten Unterschied auf. Beim stopfbaren 
Verblendkunststoff wurden bei 75% der Gruppen ohne thermische Alterung signifikant 
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höhere Festigkeitswerte festgestellt, wenn diese zusätzlich mit Opaker vorbehandelt wurden. 
Bei den Gruppen nach der thermischen Alterung kam dies bei allen Gruppen heraus. Diese 
Beobachtung deckt sich mit einer früheren Untersuchung, in der sich eine zusätzliche Schicht 
Opaker positiv auf die Verbundfestigkeit zwischen PEEK und Verblendkunststoff auswirkte. 
In vier der fünf Gruppen mit den höchsten Festigkeitswerten wurde Opaker aufgetragen [14]. 
Bei den mit Prothesenkunststoff verblendeten Gruppen lassen sich höhere 
Verbundfestigkeitswerte nach dem zusätzlichen Auftragen von Opaker nur bei der mit 
visio.link vorbehandelten Gruppe erkennen. Interessant ist die Erkenntniss, dass bei allen 
anderen Vorbehandlungsarten das Auftragen von Opaker, im Vergleich zur gleichen 
Vorbehandlungsart ohne Opaker, niedrigere Verbundfestigkeitswerte lieferte. Der Grund 
dafür können wieder die im Prothesenkunststoff reichlicher als im Opaker vorhandenen 
Methylmethacrylat-Gruppen sein, die zu einer besseren Festigkeit führen.  
Somit lässt sich die Nullhypothese, dass Opaker keinen Einfluss auf die Verbundfestigkeit 
hat, widerlegen.  
Beim Vergleich mit anderen Studien muss die Art der künstlichen Alterung betrachtet 
werden. Bei den meisten Untersuchungen wurde das Mundhöhlenmilieu durch Lagerung im 
Wasserbad oder im Thermolastwechselbad simuliert. Oft wird eine Kombination aus diesen 
beiden Verfahren benutzt. Beim ersteren werden die Prüfkörper im destillierten Wasser in 
einem Inkubator bei einer konstanten Temperatur, meistens bei 37 °C, für eine bestimmte Zeit 
gelagert. Im Thermolastwechselbad werden die Prüfkörper abwechselnd in Wasserbäder mit 
Temperaturen zwischen 5 °C und 55 °C getaucht. Bei den Verbundfestigkeitsmessungen 
zwischen PEEK und Verblendkunststoffen wurden die Prüfkörper unterschiedlich lang im 
Wasserbad gelagert und/ oder thermisch mit einer unterschiedlichen Anzahl an thermischen 
Zyklen gealtert. In einer Untersuchung wurden die Scherversuche durchgeführt, nachdem die 
Prüfkörper entweder 90 Tage lang im destillierten Wasser gelagert oder mit 12.000 Zyklen 
zwischen 5 °C und 55 °C thermisch gealtert wurden. Dabei wurden die Prüfkörper je zwei 
Minuten in jedes dieser unterschiedlich temperierten Wasserbäder gehalten [14]. Bei der 
nächsten Untersuchung wurden die Prüfkörper auf die Zugfestigkeit geprüft, nachdem sie 60 
Tage im Wasserbad gelagert und anschließend mit 5.000 thermischen Zyklen im Thermolast 
gealtert wurden. Dabei betrug die Zeit in jedem Wasserbad 20 Sekunden [13]. Auch wurden 
in einer Studie die Prüfkörper ausschließlich im Wasserbad für entweder 24 Stunden oder 60 
Tage gealtert [11], in einer anderen Studie entweder initial für 24 Stunden im Wasserbad 
gelagert oder mit 10.000 thermischen Zyklen gealtert. Auch hier wurden die Prüfkörper 20 
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Sekunden lang in jedes der unterschiedlich warmen Wasserbäder (5 °C/ 55 °C) gehalten [12]. 
Kern et al. haben die Verbundfestigkeit zwischen PEEK und einem Kunststoff für 
provisorischen Zahnersatz mit einem Zugversuch geprüft. Dabei wurden die Prüfkörper 
entweder 3 Tage im Wasserbad bei 37 °C gelagert oder 150 Tage im Wasserbad gelagert und 
zusätzlich mit 37.500 thermischen Zyklen gealtert, wobei die Prüfkörper 30 Sekunden lang in 
jedes der Bäder gehalten wurden [127]. In unserer Untersuchung wurden 50% der Prüfkörper 
für 24 Stunden bei 37 °C im Wasserbad gelagert, die nächsten 50% wurden zusätzlich mit 
10.000 thermischen Zyklen belastet. Dabei wurden die Prüfkörper für je 20 Sekunden in die 
Wasserbäder mit 5 °C bzw. 55 °C gehalten. Die Verbundfestigkeitswerte sind zwischen den 
mit fließfähigem Kunststoff verblendeten Gruppen mit der gleichen 
Oberflächenvorbehandlung nach der Alterung im Thermolast, bis auf die mit Plasma, 
visio.link und Opaker vorbehandelte Gruppe, immer kleiner als ohne Alterung im Thermolast. 
Darunter wurden bei drei Gruppen signifikante Unterschiede festgestellt. Die mit stopfbarem 
Kunststoff verblendeten Prüfkörper zeigen ein ähnliches Verhalten: Hier kam aber nur bei 
zwei Gruppen ein signifikant niedrigerer Wert nach der Thermolastalterung raus. Bei der mit 
Plasma, visio.link und Opaker vorbehandelte Gruppe wurde nach der Thermolastalterung, 
genauso wie dieselbe Gruppe, die mit fließfähigem Kunststoff verblendet wurde, eine 
Steigerung der Festigkeit dokumentiert. Dieses Phänomen lässt sich mit einer 
Nachpolymerisation erklären [12, 166]. Bei den mit Prothesenkunststoff verblendeten 
Prüfkörpern lässt sich bei der Gruppe ohne Oberflächenaktivierung und ohne Opaker eine 
Steigerung der Festigkeit nach der Alterung im Thermocycler beobachten. Alle anderen 
Gruppen wiesen eine Senkung der Festigkeit nach dem thermischen Alterungsprozess auf – 
bei zwei Gruppen sogar mit einem signifikanten Unterschied.  
Somit lässt sich die Nullhypothese, dass die künstliche Alterung im Thermolast keinen 
Einfluss auf die Verbundfestigkeit hat, widerlegen.  
Oberflächenrauhigkeit ist für die Oberflächenvergrößerung und somit für die Verbesserung 
der Retention von großer Bedeutung. Die Literatur bietet eine Vielzahl an unterschiedlichen 
Methoden, die bei verschiedenen Studien verwendet wurden. Eine Untersuchung beobachtete 
höhere PEEK-Rauhigkeitswerte beim Auftragen von 98-prozentiger Schwefelsäure als beim 
Korundstrahlen mit 50μm großen Partikeln [61]. Auch die Überlegenheit von Korundstrahlen 
mit 110 μm großen gegenüber 50 μm großen Partikeln in Bezug auf die 
Oberflächenrauhigkeit wurde festgestellt [126]. Es kamen höchste Werte der 
Oberflächenrauhigkeit nach Korundstrahlen mit 110 μm großen Partikeln heraus [11, 16, 
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126]. Obwohl die Vorbehandlung mit 98-prozentiger Schwefelsäure zu den höchsten 
Festigkeitswerten führte [16, 126], ist diese Art der Vorbehandlung sowohl im 
zahntechnischen Labor als auch am Patientenstuhl sehr schwierig umzusetzen und wurde 
deshalb in der vorliegenden Untersuchung nicht durchgeführt. Die PEKK-
Prüfkörperoberfläche wurde in dieser Untersuchung fünf Sekunden lang in einem 45°-Winkel 
zur Oberfläche mit 110 μm in einem Abstand von 1 cm korundgestrahlt. Die statistische 
Auswertung zeigt allerdings, dass es zu höchst signifikanten Unterschieden zwischen den 
Rauhigkeiten einzelner PEKK-Prüfkörper nach dem Korundstrahlen kommt. Der Grund dafür 
kann die manuelle Verarbeitung und Herstellung der Prüfkörper sein. Da der ganze Prozess 
des Korundstrahlens per Hand durchgeführt wurde, kann es zu unterschiedlichen 
Abweichungen kommen. Zum Beispiel der Abstand oder der Winkel zur 
Prüfkörperoberfläche könnte leicht voneinander abweichen, was in der Folge zu 
unterschiedlichen Rauhigkeitswerten führen kann. Auch die Abstrahlungszeit der Oberflächen 
könnte leicht divergieren.  
Die Hypothese, dass das Korundstrahlen zu gleichen Rauhigkeitswerten der Oberfläche führt, 
lässt sich damit auch widerlegen.  
Das Auftragen von Opaker führt zu höchst signifikanten Unterschieden zwischen den 
Oberflächenrauhigkeitswerten der einzelnen Gruppen. Dies kann an der manuellen 
Verarbeitung dieses Vorgangs liegen. Unterschiedliche Mengen von Opaker könnten unter 
Umständen mit dem Pinsel auf die Oberfläche aufgetragen worden sein. Somit entsteht die 
Möglichkeit, dass es zu unterschiedlichen Schichtstärken mit ungleichem Oberflächenrelief 
kommt.  
Die Hypothese, dass das Auftragen von Opaker zu gleichen Rauhigkeitswerten führt, kann 
abgelehnt werden. 
Weiterhin wurde festgestellt, dass 75% der Gruppen signifikant kleinere 
Oberflächenrauhigkeitswerte nach Auftragen von Opaker aufweisen als nach Korundstrahlen. 
Da die Oberflächenrauhigkeit wichtig für die Oberflächenvergrößerung und die mechanische 
Retention ist, geht man davon aus, dass beim Auftragen von Opaker und somit der Glättung 
der Oberfläche die chemische Bindung von Opaker zum Komposit eine sehr wichtige Rolle 
spielt. 
Die Hazard-Funktion (Exp(B)) der Cox-Regression bei den Verblendkunststoffen zeigte, dass 
die verschiedenen Arten der Oberflächenaktivierung die Überlebenswahrscheinlichkeit im 
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Vergleich zur Kontrollgruppe ohne Oberflächenaktivierung erhöhen. Auch das Auftragen von 
Opaker dient der Erhöhung der Überlebensrate (Exp(B) = 0,269). Negativ auf die 
Überlebenswahrscheinlichkeit wirkte sich bei den Verblendkunststoffen nur die Alterung im 
Thermocycler aus (Exp(B) = 1,232). Es lässt sich erkennen, dass visio.link (Exp(B) = 0,187), 
pekk bond (Exp(B) = 0,635), Plasma in Kombination mit visio.link (Exp(B) = 0,103) und 
Plasma in Kombination mit pekk bond (Exp(B) = 0,241) die Überlebenswahrscheinlichkeit 
bei den mit Prothesenkunststoff verblendeten Prüfkörpern erhöhen. Die 
Oberflächenaktivierung mit kaltem Plasma (Exp(B) = 1,550), sowie das Auftragen von 
Opaker (Exp(B) = 2,758) und die künstliche Alterung im Thermocycler (Exp(B) = 1,439) 
waren die Kovarianten, die eine niedrigere Überlebenswahrscheinlichkeit zeigten.  
Es lassen sich signifikante Unterschiede bei den Rauhigkeitswerten der korundgestrahlten 
PEKK-Oberflächen beobachten. Auch die Menge der auf die korundgestrahlte Oberfläche 
aufgetragenen Materialien, wie visio.link, pekk bond oder Opaker, ließ sich schwierig 
kontrollieren. Obwohl die Behandlungszeit mit dem Plasmagerät und dessen Abstand zur 
PEKK-Oberfläche konstant sein sollte, wurde dies auch manuell durchgeführt, was zu 
unterschiedlichen Werten führen kann. Mögliche unterschiedliche Mengen des aufgetragenen 
Opakers führen zudem zu einem ungleichen Oberflächenrelief. Bei einer eher welligen 
Oberfläche hat der Kunststoff eine Möglichkeit durch die unebene Oberfläche über die 
Hülsenränder hinaus zu gelangen. Vor allem beim stopfbaren Verblendkomposit und beim 
Prothesenkunststoff ist dieses Risiko hoch. Je nach Viskosität kann sich somit die 
Verbundfläche vergrößern, was zu einer Verfälschung der Daten führen könnte.  
Die künstliche Alterung erfolgte in dieser Untersuchung zum einen mittels Lagerung für 24 
Stunden in einem 37 °C warmen Wasserbad. Die Hälfte der Prüfkörper jeder 
Vorbehandlungsart wurde zum anderen zusätzlich 10.000 Zyklen in einem 
Thermolastwechsel zwischen 5 °C und 55 °C ausgesetzt. Dies soll einem Jahr Tragedauer 
entsprechen. Thermocycling zwischen 5 °C und 55 °C ist kein standardisiertes Verfahren, 
wurde aber in diversen Untersuchungen benutzt, bei denen die Anzahl der Zyklen variierte 
[12, 211-213]. Da es auf diesem Gebiet keine Normen und Standards gibt, ist der Vergleich 
der gemessenen Werte zwischen verschiedenen Untersuchungen schwierig. Die künstliche 
Alterung beeinflusst den Verbund bzw. die Materialien auf verschiedene Art und Weise. Da 
die Kompositmaterialien bei der Polymerisation schrumpfen, kann durch die Wasserlagerung, 
abhängig von der Polarität des Materials, durch die hygroskopische Expanison diese teilweise 
oder sogar ganz ausgeglichen werden [235, 236]. Allerdings kann eine zu starke Expansion zu 
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Rissen führen [11]. Ebenso können die mechanischen Eigenschaften verändert werden, wie 
zum Beispiel eine Erniedrigung des E-Moduls [235, 236]. Beim Thermolastwechselbad kann 
es zu Spannungen und damit zur Ermüdung der Materialien an der Verbundfläche durch 
unterschiedliche Wärmeausdehnungskoeffizienten kommen [98, 121, 237]. Allerdings ist die 
Polymerisation der Kunststoffe von der Kettenreaktion der freien Radikale abhängig, welche 
wiederum logarithmisch von der Temperatur abhängt. Somit erhöht sich bei erhöhter 
Temperatur auch die Reaktionsgeschwindigkeit [166]. Dadurch kann es zu einer 
Nachpolymerisation kommen, welche sich positiv auf die Verbundfestigkeit auswirken kann 
[12].  
Die Verbundfestigkeit wurde in dieser Untersuchung mit einem Makrozugversuch getestet. 
Diese Art von Versuchen muss auch kritisch betrachtet werden. Hierbei sind Normen und 
Standards zum Vergleich der Werte notwendig, bis dato gibt es allerdings kein 
Standardverfahren, welches für alle Materialien geeignet wäre. Die Kontaktfläche bei einem 
Zugversuch sollte immer gleich sein – diese variiert allerdings bei unterschiedlichen 
Untersuchungen [11, 19]. Je größer die Kontaktfläche, desto inhomogener werden die 
Spannungen verteilt [194, 197, 198]. Spröde Materialien neigen zum frühen Bruch außerhalb 
der Verbundfläche und somit ist diese Versuchsart für viele keramische Materialien nicht 
geeignet. In diesem Fall müssen die Scherversuche zum Einsatz kommen. Dabei handelt es 
sich aber um unterschiedlich gerichtete Kräfte und unterschiedlich verteilte Spannungen und 
somit sind diese nur bedingt vergleichbar. Auch die Vorschubgeschwindigkeit beim 
Durchführen dieser Versuche muss beachtet werden. Bei einem axialen Zugversuchtest hat 
laut Literaturangaben die Geschwindigkeit keinen signifikanten Einfluss auf die 
Verbundfestigkeit. Bei einem Scherversuch hingegen hat sie Einfluss sowohl auf die 
Verbundfestigkeitswerte, als auch auf die Bruchmuster [198, 238-240]. Bei einem Zugversuch 
muss zudem immer die Mindestschichtstärke der Prüfkörper beachtet werden. Diese soll 
mindestens 3 mm betragen, um der Verbiegung des Materials im Laufe des Tests 
vorzubeugen [241].   
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Die vorliegende Studie untersuchte die Verbundfestigkeit von dem mit unterschiedlichen 
Materialien verblendeten Werkstoff  PEKK mittels Zugversuche. Als Verblendmaterialien 
wurden zwei verschiedene Arten von Verblendkompositen und ein Prothesenkunststoff 
verwendet. 1200 Prüfkörper wurden hergestellt, anschließend wurde die Oberfläche der 
Prüfkörper mit einer Siliziumcarbid-Schleiffolie (Grit 1200, Struers A/S) unter 
Wasserkühlung in einer automatischen Poliermaschine (Tegramin-20, Struers A/S) poliert, 5 
Sekunden lang in einem 45°-Winkel zur Oberfläche mit 110 μm in einem Abstand von 1 cm 
korundgestrahlt und randomisiert in folgende Gruppen eingeteilt: 
i) keine Oberflächenaktivierung (n = 240) 
ii) Visio.link (n = 240) 
iii) pekk bond (n = 240) 
iv) kalte Plasmavorbehandlung (n = 240) 
v) kalte Plasmavorbehandlung und Visio.link (n = 120) 
vi) kalte Plasmavorbehandlung und pekk bond (n = 120) 
Die Hälfte jeder Gruppe von i) bis iv) wurde anschließend mit Opaker beschichtet, bei Gruppe 
v) und vi) wurde auf jede PEKK-Oberfläche eine Schicht Opaker aufgetragen. Die somit 
entstandenen Gruppen wurden jeweils mit einem Verblendmaterial verblendet und in zwei 
Gruppen eingeteilt: 
1. 37 °C-Wasserbad in einem Inkubator (HERACell 150, Thermo Scientific, Waltham, 
USA) für 24 Stunden 
2. 37 °C-Wasserbad in einem Inkubator (HERACell 150, Thermo Scientific) für 24 
Stunden, danach 10.000 Zyklen im Thermolastwechsler zwischen 5 und 55 °C  
Es folgten der Zugversuch und eine lichtmikroskopische Untersuchung der Bruchflächen.  
Die statistische Auswertung erfolgte mittels des Kruskal-Wallis-, Mann-Whitney-U- und 
Wilcoxon-Rang-Tests. Außerdem wurden die Ciba-Geigy-Tabellen, Kaplan-Meier-
Lebenszeitanalyse und die Cox-Regression benutzt. Das Signifikanzniveau wurde auf α = 
0.05 festgesetzt.  
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Die Ergebnisse dieser Untersuchung zeigen, dass das Verkleben von PEKK bei passender 
Vorbehandlung zufriedenstellende Ergebnisse mit sich bringt. Dabei schien die 
Zusammensetzung von Adhäsivsystemen von höchster Bedeutung zu sein. Initial wurden die 
höchsten Werte beim fließfähigen Verblendkunststoff nach Vorbehandlung mit kaltem 
Plasma, visio.link und Opaker gemessen – beim stopfbaren Verblendkunststoff war das die 
Kombination aus visio.link und Opaker, bzw. aus kaltem Plasma, pekk bond und Opaker. 
Beim Prothesenkunststoff wurden initial die höchsten Werte nach der Vorbehandlung mit 
visio.link und Opaker gemessen. Die höchsten Verbundfestigkeiten nach der künstlichen 
Alterung im Thermolastwechselbad brachte bei allen drei Verblendmaterialien die 
Vorbehandlung mit kaltem Plasma, visio.link und Opaker mit sich. Es wird behauptet, dass 
der sich im visio.link befindende Inhaltstoff PETIA die PEKK-Oberfläche anlöst und somit 
die MMA in diese besser hineinquellen können und einen stabileren Verbund zu anderen 
Kunststoffen verursachen. Obwohl die verwendete künstliche Alterung versucht, die klinische 
Situation zu simulieren, ist die Aussagekraft dieser Untersuchung limitiert. Es sind weitere in-
vitro Studien, unter anderem in einem Kausimulator mit der Realität entsprechenden 
Konstruktionen, notwendig. In der klinischen Anwendung ändert sich die Belastung der 
Materialien, deshalb sind ebenso klinische in-vivo Untersuchungen notwendig, um die 
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